Applications of Lorentz force in medical acoustics: Lorentz force
  hydrophone, Lorentz Force Electrical Impedance Tomography, Imaging of shear
  waves induced by Lorentz force by Grasland-Mongrain, Pol
THÈSE DE DOCTORAT
Spécialité Ingénierie biologique et médicale
École Doctorale Interdisciplinaire Science-Santé
Présentée pour obtenir le grade de
DOCTEUR DE L’UNIVERSITÉ DE LYON
Par
Pol GRASLAND-MONGRAIN
Applications de la force de Lorentz
en acoustique médicale
N S
Champ
magnétique
Courant
électrique
Onde
acoustique
Thèse soutenue le 12 décembre 2013 devant le jury composé de :
M. Cyril LAFON Directeur de thèse
M. Mickaël TANTER Rapporteur
Mme Gail TER HAAR Rapporteur
M. Stefan CATHELINE
M. Pierre CELSIS
M. Bruno GILLES
M. Eric MCADAMS
M. Serge MENSAH
Numéro d’ordre : 280-2013
ar
X
iv
:1
40
8.
25
74
v1
  [
ph
ys
ics
.m
ed
-p
h]
  1
1 A
ug
 20
14

ENCADREMENT
Directeur de thèse : Cyril LAFON
Co-directeur de thèse : Jean-Yves CHAPELON
TITRE COMPLET DE LA THÈSE (FRANÇAIS)
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale :
Hydrophone à force de Lorentz
Tomographie d’Impédance Electrique par Force de Lorentz
Imagerie d’ondes de cisaillement induites par force de Lorentz
TITRE COMPLET DE LA THÈSE (ANGLAIS)
Applications of Lorentz force in medical acoustics :
Lorentz force hydrophone
Lorentz Force Electrical Impedance Tomography
Imaging of shear waves induced by Lorentz force
MOTS-CLÉS (FRANÇAIS)
force de Lorentz ; acoustique médicale ; hydrophone ; Ultrasons Focalisés à Haute Inten-
sité ; Tomographie Magnéto-Acousto-Electrique ; Tomographie d’Impédance Electrique
par Force de Lorentz ; impédance électrique ; élastographie
MOTS-CLÉS (ANGLAIS)
Lorentz force ; medical acoustics ; hydrophone ; High Intensity Focused Ultrasound ;
Magneto-Acoustic-Electrical Tomography ; Lorentz Force Electrical Impedance Tomo-
graphy ; electrical impedance ; elastography
ETABLISSEMENT DÉLIVRANT LE GRADE DE DOCTEUR
Université Claude Bernard Lyon 1
INTITULÉ ET ADRESSE DU LABORATOIRE D’ACCUEIL
Laboratoire de Thérapie Appliquée par Ultrasons,
INSERM U1032,
151 Cours Albert Thomas,
69424 Lyon Cedex 03 France
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 3

Remerciements
Ecrire des remerciements est un exercice délicat, surtout que cette partie sera pro-
bablement la plus lue de ce manuscrit. Je souhaite donc adresser ma sincère gratitude
à ceux qui m’ont aidé dans ma thèse et plus largement à tous ceux que mon travail a
intéressés, en implorant par avance de l’indulgence pour ma mémoire imparfaite si j’en
oublie certains.
Je commence donc par Cyril Lafon, mon directeur de thèse, qui m’a encadré tout au
long de mes trois années de thèse et m’a prodigué moult conseils pour ma future (j’es-
père) carrière de chercheur. Cyril, merci pour tes encouragements, ta confiance et ton
soutien sans faille ! Je remercie également Jean-Yves Chapelon, directeur du LabTAU et
co-directeur de thèse, pour m’avoir accueilli au sein du laboratoire et pour toutes nos
discussions, scientifiques ou non.
Je tiens à remercier Stefan Catheline, qui m’a encadré notamment sur la partie onde
de cisaillement, pour son expertise, son intérêt, sa bonne humeur. Stefan, tu m’as mon-
tré qu’on peut être à la fois un chercheur de grande renommée et simplement quelqu’un
de cool ! Je voudrais aussi remercier Bruno Gilles, avec qui j’ai travaillé sur l’hydro-
phone électromagnétique, qui m’a ouvert les yeux sur ce que je sais et surtout sur tout
ce que je ne sais pas en mécanique des fluides...
Je remercie sincèrement les deux rapporteurs de ce manuscrit : Gail ter Haar, que
j’ai pu rencontrer avec John Civale lors de mon séjour à l’ICR, et Mickaël Tanter, qui a
été mon maître de stage officiel en master 2 et avec qui les échanges ont toujours été très
cordiaux. Je suis flatté de pouvoir vous présenter ces travaux de recherche aujourd’hui !
Un grand merci aux autres membres du jury : Eric McAdams, que j’ai rencontré lors
d’un entretien très sympathique sur les problèmes d’impédance électrique, ainsi que
Serge Mensah et Pierre Celsis, qui m’ont tous les deux été chaudement recommandés
par mon directeur de thèse. J’espère que ce travail vous intéressera !
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 5
J’adresse aussi mes remerciements les plus chaleureux à Jean-Martial Mari, sans qui
je ne serai sans doute pas ici en ce moment à rédiger ces lignes. Jean-Martial, je loue
ici tes conseils sur mon travail, les fins de journée à essayer de faire fonctionner tant
bien que mal une expérience, la dix-huitième relecture de cet article qu’on n’arrive plus
à lire... Mais aussi les blagues, les gadgets, les sorties, le cat-sitting, le déménagement,
et bien d’autres... L’une de tes citations favorites 1 est également devenue mienne ! Je
remercie aussi Rémi Souchon pour ses conseils précieux de méthodologie, pour son
intérêt pour mon travail et sa bonne humeur quotidienne. Je voudrais aussi citer Amal-
ric Montalibet et Jacques Jossinet pour leurs travaux sur la Tomographie d’Impédance
Electrique par Force de Lorentz au laboratoire.
Je salue ici les stagiaires pas si anonymes que j’ai eu la chance d’encadrer directe-
ment ou non, qui ont tous contribué à une part de cette thèse : Sandra Montalescot,
la première, qui a fait preuve d’un enthousiasme et d’un investissement qui forcent le
respect, Benjamin Roussel et Alexandre Petit, qui ont réalisé un travail très sérieux et
ce toujours dans une ambiance agréable, Florian Cartellier, qui a fait avancer le projet
d’élastographie avec une grande maitrise tout en préparant un concours et en organi-
sant son mariage, ainsi que Mickaël Parisi, qui a réussi à dépasser ses objectifs de stage.
Ces trois années de thèse se sont passées dans un contexte agréable au sein du la-
boratoire, et je souhaite donc remercier tout particulièrement mes camarades de râle-
rie, pardon, de bureau, à savoir Elodie et Apoutou. Je remercie aussi toutes ces per-
sonnes avec qui j’ai eu des échanges, qu’ils soient professionnels ou amicaux, Adrien,
Adrien et Adrien, Pauline, Charlène, Jacqueline, Cyril, Jérémy et Jérémy, Arash, An-
drew, Alain, Maxime, Giovanna, Ali, Mike, Françoise, Jean-Louis, Fabrice, Frédéric et
Frédéric, Wilfried, Nicolas, David, Heldmuth El Colombiano, Au, Abbas, Thomas, Cé-
cilia, Mathieu, Isabelle, Sandrine et Sandrine, Anthony, Lucie et Lucie, Irvin, Alexandre,
Jean-Christophe, Claude, Manuela, Yves, Bernard, Benjamin...
Je remercie les personnes du Département de Mathématiques Appliquées à l’ENS
de Paris qui m’ont toujours accueilli très chaleureusement, donc un grand merci à Ha-
bib Ammari, Laurent Seppecher, Pierre Millien et Thomas Boulier, dont le manuscrit et
la soutenance ont été une précieuse source d’inspiration.
Lors de mon monitorat, j’ai pu rencontrer des personnes formidables, notamment
Valérie Martinez qui fait preuve de qualités humaines exceptionnelles, mais aussi Julien
De Bonfils, Sylvain Mousset, Laurent Ducroux, ainsi que mes collègues de monitorat.
1. “Hâtez-vous lentement, et sans perdre courage,
Vingt fois sur le métier remettez votre ouvrage,
Polissez-le sans cesse, et le repolissez,
Ajoutez quelquefois, et souvent effacez.”
6 Pol Grasland-Mongrain
Je pense aussi à Cédric Ray, le directeur de mon master 2, que j’apprécie énormément.
Et j’adresse un remerciement tout particulier à Valérian Reithinger, quelqu’un ayant de
grandes qualités humaines et professionnelles. Valérian, dans un an, tu seras dans la
même situation que moi, bon courage !
Je voudrais citer mes colocataires qui pour certains m’ont supporté pendant presque
deux années : Mathieu, un ami plus qu’un coloc, Mathilde, Lucie, et plus fugacement,
Sandra et Pauline. Cette coloc a été bien plus qu’une simple cohabitation, merci à vous !
J’ai également une pensée pour Aquarelle, qui au milieu de ma thèse a voulu vérifier
expérimentalement la loi de la chute des corps de Newton. Heureusement, elle ne s’est
pas intéressée aux travaux de Schrödinger. Et je remercie ici Florence pour avoir rendu
la fin de ma thèse bien plus plaisante.
J’adresse un remerciement un peu spécial à Solène, qui m’a supporté tout au long
de ma thèse, dans les moments faciles et surtout dans les moments difficiles, même si la
fin de la thèse n’a pas été comme nous l’avions prévue. Solène, si mes heurs et malheurs
ne t’ont pas découragée d’entreprendre un doctorat, je te souhaite bonne chance !
Enfin, last but not least comme le dirait un certain docteur, je souhaite dédier cette
thèse à mon grand-père Eugène, qui n’a malheureusement pas pu en voir la fin, et plus
largement à ma famille. Sans elle, je n’en serai pas là aujourd’hui, et je remercie ici tout
particulièrement Loïc, Johanne, Erwan, Yiming ainsi que Tissia qui nous a rejoints il y
a plus de deux ans déjà !
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 7

Le pessimiste se plaint du vent,
l’optimiste espère qu’il va changer,
le réaliste ajuste ses voiles.
William Arthur Ward,
écrivain américain

Table des matières
Table des matières 11
1 Introduction 15
1.1 La force de Lorentz . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15
1.1.1 Historique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15
1.1.2 Expressions de la force de Lorentz . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
1.2 L’acoustique médicale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
1.2.1 La thérapie par ultrasons . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20
1.2.2 L’imagerie acoustique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
1.3 Structure de la thèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22
2 Hydrophone à force de Lorentz 25
2.1 La mesure de champs ultrasonores . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
2.1.1 Les ultrasons à haute puissance . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
2.1.2 Les mesures de pression acoustique . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
2.1.2.1 Les hydrophones piézoélectriques . . . . . . . . . . . . . 26
2.1.2.2 Les hydrophones à fibre optique . . . . . . . . . . . . . . 28
2.1.2.3 L’imagerie Schlieren . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28
2.1.3 Les réflecteurs ponctuels . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
2.1.4 Les mesures d’intensité acoustique . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30
2.1.4.1 Les sondes thermiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30
2.1.4.2 Les balances acoustiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30
2.1.5 Les mesures de déplacement ou de vitesse particulaire . . . . . . 30
2.1.5.1 Les interféromètres . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30
2.1.5.2 Les hydrophones à force de Lorentz . . . . . . . . . . . . 31
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 11
Table des matières
2.1.6 Résumé . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
2.2 Principe de l’hydrophone à force de Lorentz . . . . . . . . . . . . . . . . 35
2.2.1 Expression de la force de Lorentz . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35
2.2.2 Lien entre vitesse du fluide et vitesse du fil . . . . . . . . . . . . . 36
2.2.3 Reconstruction tomographique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38
2.2.4 Résonance des fils . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39
2.2.5 Dépendance angulaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
2.3 Dispositifs testés . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
2.3.1 Preuve de concept avec un simple aimant et un fil . . . . . . . . . 41
2.3.2 Deuxième prototype : hydrophone à force de Lorentz . . . . . . . 42
2.4 Caractérisation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43
2.4.1 Résolution spatiale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44
2.4.2 Réponse fréquentielle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46
2.4.3 Sensibilité . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47
2.4.4 Résistance à la cavitation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
2.4.5 Réponse directionnelle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52
2.4.6 Influence de la tension du fil électrique . . . . . . . . . . . . . . . 52
2.5 Bilan du chapitre . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
2.5.1 Principaux résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
2.5.2 Avenir du dispositif . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
3 Tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz 59
3.1 L’impédance électrique des tissus biologiques . . . . . . . . . . . . . . . . 59
3.1.1 Les types de milieux biologiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59
3.1.2 Les propriétés électriques des milieux biologiques . . . . . . . . . 60
3.1.3 Les différents modèles de conductivité électrique des tissus bio-
logiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
3.1.4 Courbes représentatives (muscle, sang, graisse, os) . . . . . . . . 63
3.1.5 Tissus sains et tissus tumoraux . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63
3.1.6 Les lésions thermiques dans les tissus . . . . . . . . . . . . . . . . 64
3.2 Les méthodes d’imagerie d’impédance électrique . . . . . . . . . . . . . 65
3.2.1 La tomographie d’impédance électrique . . . . . . . . . . . . . . . 65
3.2.2 L’imagerie d’impédance électrique par résonance magnétique . . 65
3.2.3 L’imagerie acousto-électrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66
3.2.4 La tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz . . 68
3.2.5 La tomographie magnéto-acoustique . . . . . . . . . . . . . . . . 69
12 Pol Grasland-Mongrain
Table des matières
3.3 Principe de la tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz 70
3.3.1 Mouvement des ions sous l’action des ultrasons dans un champ
magnétique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70
3.3.2 Densité de courant créée . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
3.3.3 Détection du courant . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
3.3.4 Existence d’un speckle acousto-électrique . . . . . . . . . . . . . . 74
3.4 Dispositif expérimental . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 76
3.5 Expériences mises en œuvre . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 77
3.5.1 Objectivation du signal . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 77
3.5.1.1 Le signal détecté dépend-il de la présence d’ultrasons ? 78
3.5.1.2 Le signal détecté dépend-il de la présence d’un champ
magnétique ? . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 78
3.5.1.3 Le signal détecté est-il décalé dans le temps si on dé-
place l’échantillon par rapport au transducteur ? . . . . 80
3.5.1.4 Le signal détecté dépend-il de la conductivité électrique
de l’échantillon ? . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 81
3.5.1.5 Le signal détecté dépend-il de l’émission/réception d’ul-
trasons par le transducteur ? . . . . . . . . . . . . . . . . 83
3.5.1.6 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
3.5.2 Image d’un échantillon de gélatine salée . . . . . . . . . . . . . . 85
3.5.3 Image de tissus organiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86
3.5.4 Observation du speckle électro-acoustique . . . . . . . . . . . . . . 88
3.5.5 Suivi de lésion thermique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 91
3.6 Bilan du chapitre . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
3.6.1 Principaux résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
3.6.2 Avenir de la méthode . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 95
4 Imagerie d’ondes de cisaillement induites par force de Lorentz 97
4.1 L’élastographie par ondes de cisaillement . . . . . . . . . . . . . . . . . . 97
4.1.1 L’élasticité des tissus biologiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 97
4.1.2 L’élastographie statique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 100
4.1.3 La vitesse des ondes mécaniques dans les tissus biologiques . . . 101
4.1.4 L’élastographie par onde de cisaillement . . . . . . . . . . . . . . 103
4.1.5 L’utilisation de la force de Lorentz . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104
4.2 Principe de la création d’ondes de cisaillement par force de Lorentz . . . 105
4.2.1 La force volumique dans le milieu . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 13
Table des matières
4.2.2 La propagation d’une onde mécanique dans le milieu . . . . . . . 107
4.2.3 Conversion de mode . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
4.3 Dispositif expérimental . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
4.4 Expériences de création d’ondes de cisaillement par force de Lorentz . . 110
4.4.1 Création d’onde de cisaillement par conversion de mode . . . . . 110
4.4.2 Création d’onde de cisaillement par force de Lorentz . . . . . . . 111
4.4.3 Influence éventuelle du mouvement des électrodes . . . . . . . . 113
4.4.4 Influence éventuelle de l’effet Joule . . . . . . . . . . . . . . . . . 116
4.4.5 Bilan partiel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 117
4.5 Expériences d’élastographie par force de Lorentz . . . . . . . . . . . . . . 118
4.5.1 Elastographie sur un fantôme homogène . . . . . . . . . . . . . . 118
4.5.2 Expérience sur un fantôme bicouche . . . . . . . . . . . . . . . . . 119
4.5.3 Expérience sur un morceau de foie . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123
4.5.4 Bilan partiel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123
4.6 Expériences d’imagerie de conductivité électrique . . . . . . . . . . . . . 124
4.6.1 Expérience de localisation d’inhomogénéité de conductivité élec-
trique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 125
4.6.2 Expérience dans un fantôme avec deux conductivités électriques
différentes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 126
4.6.3 Bilan partiel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 128
4.7 Bilan du chapitre . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 128
4.7.1 Principaux résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 128
4.7.2 Avenir de la méthode . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 130
5 Conclusion 133
5.1 Bilan général . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133
5.2 Chronologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134
5.3 Communications scientifiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 136
Annexe : Calcul du déplacement pour une force ponctuelle 141
Bibliographie 143
Credits images 154
Abstract 157
Résumé 159
14 Pol Grasland-Mongrain
CHAPITRE 1
Introduction
La force de Lorentz présente une propriété remarquable, celle de relier un cou-
rant électrique à un mouvement mécanique. Ainsi, le déplacement d’un conducteur
dans un champ magnétique induit par force de Lorentz un courant électrique, et vice-
versa. La force de Lorentz, dans une acception large qui sera retenu dans cette thèse,
inclut les phénomènes d’induction électromagnétique et de force électromotrice. Elle
est d’ailleurs l’une des principales manifestations de l’interaction électromagnétique,
qui fait partie des quatre interactions élémentaires de la physique.
Cette force a eu de nombreuses applications depuis le XIXe siècle, en étant la base
d’objets aussi variés que les générateurs de courant électrique, les accélérateurs de par-
ticules ou les spectromètres de masse. Si elle a déjà été utilisée en acoustique, étant la
base de nombreux microphones, elle a été rarement employée en acoustique médicale.
Ce dernier est un domaine large d’utilisation des ondes acoustiques pour notamment
l’imagerie et le diagnostic de pathologies mais aussi les traitements médicaux.
1.1 La force de Lorentz
1.1.1 Historique
Si les premières manifestations du magnétisme ont été observées dès l’antiquité
grecque, il a fallu attendre le XVIIIe siècle pour voir les premières descriptions quanti-
tatives d’une “force électromagnétique” [45] : une première relation a été proposée par
Johann Tobias Mayer en 1760 pour des objets magnétiques et par Henry Cavendish en
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1762 pour les particules chargées électriquement, avec des vérifications expérimentales
par Charles-Augustin de Coulomb en 1784.
De nombreuses manifestations de cette “force électromagnétique” ont été ensuite
observées au cours du XIXe siècle. Ainsi, Hans Oersted découvrit en 1820 qu’un fil
parcouru par un courant électrique dévie l’aiguille d’une boussole à proximité – donc
qu’un champ électrique induit un champ magnétique [120] ; Michel Faraday constate
en 1831 qu’un champ magnétique variable induit un courant électrique. Les différentes
théories de l’électrostatique, de l’électrocinétique et du magnétisme ont finalement été
synthétisées par James Maxwell en 1865 par quatre équations [58], [24] :
div E = ρ0 ; rot E = −dBdt ;
div B = 0; rot B = µ0j + µ00dEdt
(1.1)
On donne souvent les noms respectifs de Maxwell-Gauss, Maxwell-Faraday, Maxwell-
flux et Maxwell-Ampère à ces quatre équations pour marquer la contribution de chaque
chercheur.
Ces équations, bien qu’elles aient été données au milieu du XIXe siècle, ont “ré-
sisté” à l’introduction de théories du XXe siècle comme la relativité restreinte et sont
toujours valables aujourd’hui. Ce domaine de la physique reste néanmoins l’objet de
nombreuses recherches. Pour n’en citer qu’une, afin de rendre les quatre équations
beaucoup plus symétriques avec des expressions de E et B similaires, des physiciens
cherchent des “monopoles magnétiques”, ou “charges magnétiques”, à l’instar des charges
électriques. Bien que Paul Dirac ait prédit une existence théorique possible dans le cadre
de la physique quantique [29], l’absence de résultat malgré plus d’un siècle de recherche
et la description du champ magnétique comme une manifestation relativiste du champ
électrique laisse douter de l’existence de tels monopoles.
1.1.2 Expressions de la force de Lorentz
La force de Lorentz peut s’exprimer de différentes manières selon que l’on s’inté-
resse à une particule chargée simple ou une distribution de charges dans un volume.
Pour une particule simple Soit une particule de charge q se déplaçant à une vitesse v
dans un champ électromagnétique (E,B)
La force de Lorentz que subit la particule vaut alors :
F = qE + qv ∧B (1.2)
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avec ∧ le produit vectoriel, qui permet de définir la direction et le sens du terme qv∧B
comme rappelé dans le figure 1.1.
v
B
v x B
FIGURE 1.1: Règle de la main droite. En l’absence de champ électrique E, une particule
de charge positive se déplaçant avec une vitesse v dans la direction et le sens du pouce
et un champ magnétique B dans la direction et le sens de l’index subira une force dans
la direction et le sens du majeur.
Concrètement, cela signifie qu’une particule sera localement accélérée dans la di-
rection du champ électrique E (dans un sens ou l’autre selon sa charge q) et qu’elle
changera de direction perpendiculairement à sa vitesse v et au champ magnétique B
(dans un sens ou l’autre selon sa charge q).
On peut alors parler de force électrique pour le terme qE et de force magnétique pour
le terme qv∧B, la force de Lorentz étant la somme de ces deux termes. Cependant, cer-
tains auteurs désignent improprement la force de Lorentz comme la force magnétique
uniquement.
Pour un conducteur parcouru par un courant Lorsqu’un conducteur fin placé dans
un champ magnétique B est parcouru par un courant I (pouvant être lui-même issu
d’un champ électrique E), la force subie par ce conducteur est égale à :
F =
∫
L
Idl ∧B (1.3)
avec dl un petit élément du conducteur de longueur totale L.
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On appelle parfois cette force la force de Laplace, plus fréquemment dans les ou-
vrages francophones qu’anglophones 1, mais on réserve généralement ce terme pour
les conducteurs filiformes.
On peut réécrire cette équation sous une forme volumique, avec un petit élément
de volume dτ :
dF
dτ
= j ∧B (1.4)
avec j la densité de courant électrique dans l’élément de volume dτ du conducteur.
C’est sous cette forme que la force de Lorentz sera le plus souvent utilisée dans cette
thèse : un courant électrique dans un champ magnétique induit un déplacement mé-
canique, et vice-versa. Cela peut s’expliquer simplement en observant le déplacement
de particules conductrices, notamment les ions dans les tissus biologiques, qui est ré-
sumé sur la figure 1.2. Sous l’influence d’un champ magnétique et d’un déplacement
mécanique, les particules conductrices dérivent dans la même direction mais dans des
sens opposés selon leur signe, ce qui induit un courant électrique. La force de Lorentz
sera utilisée sous cette forme dans le chapitre 2 consacré à un hydrophone et dans le
chapitre 3 qui étudie une méthode d’imagerie d’impédance électrique. Sous l’influence
d’un champ magnétique et d’un courant électrique, toutes les particules conductrices
dérivent dans la même direction et le même sens, ce qui induit un déplacement méca-
nique global. La force de Lorentz sera utilisée ainsi dans le chapitre 4 consacré à une
technique d’élastographie.
Induction de Lorentz, induction de Neumann Une formulation particulière de la
force de Lorentz est donnée par la force électromotrice due à un mouvement d’un
conducteur dans un champ magnétique [58]. Cette grandeur est égale à :
e =
∫
L
(v ∧B).dl (1.5)
où l’intégration se fait sur la portion considérée du conducteur. Cette force électromo-
trice, malgré son nom, n’est pas une force : elle est homogène à une tension, et ce nom
n’est encore utilisé que pour des raisons historiques. Ainsi, le mouvement d’un conduc-
teur à une vitesse v dans un champ magnétique B créé une tension e à ses bornes. On
parle alors d’induction de Lorentz.
Par ailleurs, si le champ magnétique est variable au cours du temps, il induit un
champ électrique, comme décrit par l’équation de Maxwell-Faraday. Ce champ élec-
1. La nationalité française de Pierre-Simon de Laplace n’y est peut-être pas étrangère.
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(a)
(b)
Champ
magnétique
Courant
électrique
q > 0 q < 0
Déplacement
mécanique
+
Dérive Dérive
Champ
magnétique
Courant
électrique
Déplacement
mécanique+
Dérive
q > 0
Dérive
q < 0
FIGURE 1.2: (a) Sous l’influence d’un champ magnétique et d’un déplacement méca-
nique, les particules conductrices dérivent dans la même direction mais dans des sens
opposés selon leur signe : cela induit un courant électrique. (b) Sous l’influence d’un
champ magnétique et d’un courant électrique, toutes les particules conductrices dé-
rivent dans la même direction et le même sens : cela induit un déplacement mécanique
global.
trique peut alors produire une force électromotrice dans le conducteur même si celui-ci
est immobile : on parle dans ce cas d’induction de Neumann.
Ces deux approches ont été rassemblées en une seule à travers l’équation de Fara-
day e = −dΦdt avec Φ le flux de champ magnétique à travers la surface S formée par le
circuit du conducteur (une boucle pour un circuit fermé). Cette équation remarquable,
qui résume deux phénomènes a priori différents, a été l’une des motivations qui ont
mené à la relativité restreinte [31]. Mais ceci dépasse le cadre de cette thèse, où l’on
utilisera uniquement des champs magnétiques fixes.
1.2 L’acoustique médicale
L’acoustique médicale est un domaine utilisant les ondes acoustiques pour deux
grands types d’applications : pour le traitement des pathologies d’une part et pour
l’imagerie et le diagnostic d’autre part.
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1.2.1 La thérapie par ultrasons
Lors de ses recherches sur le sonar pendant la première Guerre Mondiale, Paul Lan-
gevin a constaté que les ondes acoustiques avaient un potentiel de destruction impor-
tant [83]. Cela a conduit naturellement à l’utilisation des ondes acoustiques pour la
thérapie. Ainsi, les frères Fry ont évalué les effets des ultrasons sur les tissus biolo-
giques dès les années 50 [38]. La thérapie par ultrasons utilise deux effets principaux :
les effets mécaniques et les effets thermiques. Les effets mécaniques regroupent les phé-
nomènes autres que thermiques dus au déplacement des tissus par l’onde acoustique.
En particulier, les fortes pressions acoustiques peuvent créer des bulles de cavitation
d’énergie considérable. Les effets thermiques, eux, sont créés par l’absorption de l’onde
ultrasonore par les tissus.
Ces effets ont mené à l’élaboration de thérapies par ultrasons, et notamment les
traitements par HIFU (High Intensity Focused Ultrasound) qui, comme leur nom l’in-
dique, utilisent une onde ultrasonore focalisée à haute puissance. Ainsi, on peut traiter
des tissus pathologiques en les brûlant, comme des tumeurs cancéreuses par exemple,
comme représenté sur la figure 1.3. Une zone entière peut alors être traitée précisément
point par point en déplaçant la zone focale des ultrasons, sans traiter les couches inter-
médiaires entre le transducteur et la zone focale. Cette technique a été appliquée entre
autres pour le traitement du foie [65], [77], du sein [64], [44], de la prostate [99], [43]
(notamment avec la commercialisation d’appareils cliniques comme l’Ablatherm et le
Sonablate [4]), etc.
Cependant, ce type de traitement est encore jeune et moins connu que la radiothéra-
pie ou la chimiothérapie, et les normes internationales pour assurer un traitement fiable
et précis évoluent encore aujourd’hui [112]. En particulier, la caractérisation précise du
champ ultrasonore de thérapie à pleine puissance reste aujourd’hui un challenge, par
le développement de capteurs à la fois précis et résistants – dont cette thèse proposera
un prototype.
Parmi les autres applications des ondes acoustiques à des fins de thérapie, on peut
citer la lithotripsie qui cherche à détruire des calculs rénaux grâce à des “ondes de
choc” (des ondes acoustiques puissantes et brèves) [74] ; la sonochimiothérapie et la
sonoporation, qui améliorent grâce à des ondes ultrasonores la délivrance de drogues,
soit en “activant” ces dernières, soit en améliorant leur pénétration dans les cellules
[114] ; la régénération des os, qui est accélérée par l’application d’ondes acoustiques à
faible puissance [70].
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FIGURE 1.3: Principe d’une sonde de traitement du cancer de la prostate par onde ul-
trasonore focalisée à haute intensité. La sonde endorectale brûle au point focal le tissu
prostatique sans endommager le rectum (source page 155).
1.2.2 L’imagerie acoustique
La forme la plus répandue d’imagerie acoustique est l’échographie, technique que
l’on retrouve dans le domaine médical, vétérinaire ou industriel, qui a été développée
dès la fin des années 40 par Georges Ludwig puis John Wild [123].
Dans cette technique, une sonde émet une onde ultrasonore dans une direction.
Chaque interface acoustique va donner lieu à une onde réfléchie, ou écho, captée par la
sonde initiale. En mesurant le temps d’aller-retour des différents échos, et en connais-
sant la vitesse de propagation de l’onde, on peut en déduire la distance des interfaces.
Cela constitue l’échographie “mode A”. Si l’on convertit l’amplitude des échos en ni-
veaux de gris et que l’on observe plusieurs directions successives grâce à l’onde ultra-
sonore, on peut former ligne par ligne une image, ce qui est nommé échographie “mode
B”, dont on peut voir un exemple sur la figure 1.4. Cette technique présente de nom-
breux avantages qui expliquent son succès : résolution spatiale de l’ordre du millimètre,
affichage des images en temps réel, innocuité, facilité d’utilisation, coût faible de mise
en œuvre. Cependant, la qualité d’une échographie dépend beaucoup de la position
de la sonde qui n’est pas connue a priori : l’échographie est “opérateur-dépendant” où
souvent une même personne fait l’image et l’interprétation à la fois, contrairement à
des radiographies ou des images IRM.
L’échographie Doppler, développée à partir des années 1960-70 notamment avec L.
Pourcelot [94], est issue de cette technique. Dans cette dernière, on observe les varia-
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FIGURE 1.4: Echographie “mode B” d’un fœtus de 9 semaines (source page 155).
tions de fréquence de l’onde reçue par rapport à l’onde émise. Cela donne une infor-
mation sur le déplacement dans le tissu biologique étudié, notamment les vaisseaux
sanguins.
Mais on peut utiliser les ondes acoustiques d’autres manières pour l’imagerie mé-
dicale. Par exemple, on peut utiliser le déplacement local du tissu dû aux ultrasons
pour en déduire des paramètres physiques – cela est utilisé entre autres dans la tomo-
graphie d’impédance électrique par force de Lorentz, présentée dans cette thèse. Une
onde lumineuse ou un courant électrique peuvent également être perturbés par la pré-
sence d’une onde acoustique, ce qui a été mis à profit dans les techniques d’imagerie
acousto-optique [15] et acousto-électrique [7].
Enfin, une voie prometteuse d’imagerie médicale a été ouverte avec l’élastographie
ultrasonore dynamique qui permet de réaliser des images d’élasticité des tissus [88].
Cette technique utilise des ondes acoustiques pour faire des images échographiques
et pour provoquer un déplacement dans un tissu, observable sur les images échogra-
phiques. Cette technique sera décrite plus en détails dans le chapitre de cette thèse
consacré à une utilisation particulière de la force de Lorentz en élastographie.
1.3 Structure de la thèse
L’objectif de cette thèse a donc été d’étudier différentes façons d’utiliser la force de
Lorentz dans le domaine de l’acoustique médicale. La force de Lorentz présente en effet
la propriété de relier, via un champ magnétique, un courant électrique à un mouvement
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mécanique.
La première partie de cette thèse concerne le développement d’un hydrophone pour
effectuer des champs de vitesse acoustique. Cet hydrophone était constitué d’un fil
de cuivre vibrant dans un champ magnétique, ce qui induit par force de Lorentz un
courant électrique. Un modèle hydrodynamique a été élaboré pour trouver une relation
entre le courant électrique mesuré et la pression ultrasonore. Un prototype a ensuite été
conçu et sa résolution spatiale, réponse fréquentielle, sensibilité, résistance et réponse
directionnelle ont été examinées. Cette partie est décrite dans le chapitre 2.
Une méthode d’imagerie appelée Tomographie d’Impédance Electrique par Force
de Lorentz a aussi été étudiée. Dans cette méthode, un tissu biologique conducteur est
déplacé par ultrasons dans un champ magnétique, ce qui induit un courant électrique
par force de Lorentz. L’impédance électrique du tissu peut ensuite être déduite de la
mesure du courant. Cette technique a été appliquée pour réaliser des images de fan-
tômes de gélatine et de muscle de bœuf, qui ont donné un contraste supplémentaire
aux images ultrasonores. Nous avons aussi pu détecter une lésion thermique dans un
échantillon de muscle de poulet avec cette méthode. Cela constitue le chapitre 3.
Enfin, cette thèse a démontré la possibilité de générer des ondes de cisaillement
dans des tissus mous en utilisant la force de Lorentz. Cela a été réalisé en appliquant
un courant électrique par deux électrodes dans un solide mou placé dans un champ ma-
gnétique. Des ondes de cisaillement ont été observées dans des échantillons de gélatine
et de foie. Les ondes de cisaillement ont été utilisées pour trouver l’élasticité des échan-
tillons et ainsi que leur conductivité électrique. Ces techniques sont présentée dans le
chapitre 4.
Enfin, le chapitre 5 dresse un bilan des avancées scientifiques obtenues dans le cadre
de cette thèse, avec une liste des communications scientifiques.
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CHAPITRE 2
Hydrophone à force de Lorentz
Avec le développement des transducteurs ultrasonores destinés à l’imagerie ou la
thérapie, la connaissance du champ acoustique émis est devenue cruciale [53]. En ef-
fet, une incertitude sur le champ acoustique lors d’une thérapie par ultrasons focali-
sés à haute intensité peut avoir des conséquences dramatiques [116], [111], [11] : les
zones pathologiques peuvent être sous-traitées, des tissus vitaux endommagés. Il est
d’ailleurs obligatoire aujourd’hui de préciser les paramètres acoustiques des équipe-
ments médicaux ultrasonores [2]. Ces techniques mesurent l’intensité acoustique, la
pression acoustique, le déplacement ou la vitesse particulaire [95]. Cependant, il y a
encore peu de méthodes bien adaptées aux champs acoustiques à haute puissance [1].
Ce chapitre va donc présenter l’ensemble des techniques disponibles et introduira un
concept d’hydrophone basé sur la force de Lorentz, dont l’un des avantages serait de
pouvoir faire des mesures de champs acoustiques à haute puissance.
2.1 La mesure de champs ultrasonores
2.1.1 Les ultrasons à haute puissance
Le terme de “haute puissance” en acoustique n’est pas trivial [55]. A haute puis-
sance, deux phénomènes peuvent endommager les appareils de mesure : le chauffage
et les dommages créés par la cavitation. La cavitation, dépendant de plusieurs para-
mètres, peut apparaitre dans des gammes de 100 kPa à 100 MPa, comme indiqué dans
le tableau 2.1 et peut facilement endommager des capteurs fragiles. Pour un milieu
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Application Fréquence
d’utilisation
Nombre de
cycles par
tir
Pression
acoustique
typique
Seuil de
cavitation
Imagerie
ultrasonore
1 à 20 MHz 1 1 MPa 10 MPa
Lithotripsie 0,2 MHz 1 100 MPa 10 MPa
Imagerie
Doppler
1 à 30 MHz 1 à 100 1 à 10 MPa 1 à 10 MPa
Thérapie
ultrasonore
0,5 à 10 MHz Continu 1 à 10 MPa 100 kPa
TABLE 2.1: Revue des principales applications acoustiques médicales, avec les fré-
quences typiques d’utilisation, le nombre de cycles acoustiques par tir, la pression
acoustique généralement utilisée (plus exactement, l’amplitude du pic positif de la
pression) et la pression acoustique au-dessus de laquelle des nuages de cavitations
risquent d’apparaitre. Certaines applications évitent la cavitation, tandis que d’autres
l’exploitent (source : [55]).
donné, le risque de cavitation augmente avec la pression et le nombre de cycles par
pulse et diminue avec la fréquence.
D’autre part, une onde acoustique se modifie à cause d’effets non-linéaires lors de
sa propagation. Cet effet augmente avec la puissance de l’onde. Ainsi, avec une onde
ultrasonore à haute puissance, on peut obtenir une “onde choquée”, qui présente une
forme en dents de scie. Le spectre de cette onde possède de nombreuses harmoniques,
donc un capteur d’onde ultrasonore à haute puissance devra avoir une bande passante
fréquentielle large pour correctement représenter le signal.
Un paramètre majeur est constitué par l’intensité acoustique I , qui donne le taux
d’énergie par unité de suface perpendiculaire à la direction de propagation :
I =
1
T
∫
pudt (2.1)
avec T la durée considérée, p la pression acoustique et u la vitesse particulaire.
2.1.2 Les mesures de pression acoustique
2.1.2.1 Les hydrophones piézoélectriques
Les premiers hydrophones utilisaient, à l’instar des transducteurs ultrasonores clas-
siques, l’effet piézoélectrique pour mesurer des pressions ultrasonores. Par cet effet, la
pression acoustique sur une membrane piézoélectrique crée une tension aux bornes de
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ce matériau, tension que l’on peut mesurer et donc relier à la pression. On distingue
parfois les hydrophones piézoélectriques selon le matériau de la partie sensible, qui
peut être piézocomposite ou pyroélectrique (comme le polyfluorure de vinylidène, plus
connu sous le nom de PVDF) [54].
Les hydrophones à membrane sont composés d’une membrane piézoélectrique de
diamètre typique entre 0,2 mm et 75 mm [98] acoustiquement transparente. Ils pré-
sentent de nombreuses caractéristiques intéressantes pour le mesure de pression acous-
tique [27] : leur réponse est plate sur une large plage de fréquences [10], elle est linéaire
sur une gamme importante de pressions, elle est stable au cours du temps et la mem-
brane est quasiment invisible aux ultrasons [113].
Les hydrophones à aiguilles sont généralement plus fins que les hydrophones à
membrane, leur diamètre pouvant atteindre 0,04 mm [98]. Cela permet d’avoir une
meilleure résolution spatiale au prix d’une sensibilité moindre. La partie sensible est
placée à la pointe de l’aiguille, ce qui permet de peu perturber l’onde acoustique. Un
hydrophone à aiguille de type “Lipstick” est représenté sur la figure 2.1.
FIGURE 2.1: (a) Photographie d’un hydrophone piézoélectrique aiguille (PZT-Z44-0400-
H816, Speciality Engineering Associates, Sunnyvale, CA, USA). (b) Photographie d’un
hydrophone piézoélectrique de type “Lipstick” (HGL-200-1113, Onda Corporation,
Sunnyvale, CA, USA).
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2.1.2.2 Les hydrophones à fibre optique
Plusieurs designs d’hydrophones utilisant des fibres optiques existent.
Un premier type soumet une portion d’une fibre optique à l’onde acoustique. Celle-
ci modifie la propagation d’une onde lumineuse dans la fibre, comme l’indice de ré-
fraction, un changement de polarisation... La résolution spatiale de cet hydrophone
est cependant limitée, car les changements sont intégrés le long du fil soumis à l’onde
acoustique [34].
Un deuxième type d’hydrophone, plus fréquent, utilise une pointe de fibre optique
comme élément de mesure de la pression. En effet, l’indice de réfraction d’un fluide
dépend de la pression locale, on peut donc observer des changements dans la réflexion
de l’onde lumineuse à la pointe de la fibre, à cause du changement d’indice à l’inter-
face fibre/milieu [66], [115]. On peut voir une vue éclatée de ce type d’hydrophone
sur la figure 2.2 (FOPH 2000, RP acoustics, Leutenbach, Allemagne). Ces hydrophones
sont réputés extrêmement résistants, jusqu’à plusieurs centaines de mégapascals, mais
manquent de sensibilité, avec une limite basse autour de 1 MPa [17]. Cela restreint
l’utilisation de ces hydrophones à des signaux intenses comme celui produit par des
lithotripteurs ou stables dans le temps pour effectuer des moyennes.
FIGURE 2.2: Vue éclatée d’un hydrophone à fibre optique avec son support (source page
155).
2.1.2.3 L’imagerie Schlieren
L’imagerie Schlieren est une méthode de visualisation des variations d’indice, dé-
pendant de la pression acoustique, dans un milieu transparent en utilisant un rayon
lumineux, généralement un laser [52], [67], [82]. Les rayons lumineux émis traversent le
milieu étudié, puis sont focalisés par une lentille convergente sur une fine lame opaque.
Les rayons lumineux n’ayant pas été déviés par les changements d’indice du milieu
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sont absorbés sur la lame opaque, tandis que les autres sont détectés par un capteur
optique. Cette technique, qui donne des images telles que celle sur la figure 2.3, permet
de visualiser des champs de pression rapidement, mais nécessite un milieu transpa-
rent. Cette technique permet en théorie d’avoir des mesures quantitatives [107], mais
ne donne des résultats fiables que pour des basses pressions et des difficultés subsistent
dans la fabrication du système [89], [92], [90].
FIGURE 2.3: Exemple de champ de pression reconstruit par un système d’imagerie
Schlieren. Les zones plus claires correspondent à des pressions plus élevées (source
page 155).
2.1.3 Les réflecteurs ponctuels
Il est également possible de mesurer des propriétés acoustiques d’un champ ultra-
sonore avec la diffusion des ultrasons par un obstacle. Cet obstacle est généralement
une sphère métallique placée à la pointe d’un support [14]. Les ultrasons diffusés sont
alors observés avec un transducteur externe, plus rarement le transducteur d’émission.
La mesure est cependant relative, car le transducteur ne capte qu’une faible partie de
l’onde diffusée. L’un des facteurs limitants de cette technique est le support de la boule,
qui ne doit pas perturber le champ acoustique, et la taille de la boule. Un fil long et fin
a donc été proposé comme obstacle [97], où ce fil est déplacé en translation et rotation
pour reconstruire le champ complet par tomographie.
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2.1.4 Les mesures d’intensité acoustique
2.1.4.1 Les sondes thermiques
L’un des premiers systèmes de mesure acoustique était simplement constitué d’un
thermocouple, avec des premières évaluations autour de 1950 [40], [39]. La tempéra-
ture augmente en effet jusqu’à ce qu’il y ait équilibre entre les pertes de chaleur et
l’absorption d’énergie par le thermocouple. Cet équilibre est généralement atteint en
moins d’une seconde [39]. Cette température d’équilibre permet alors d’obtenir l’in-
tensité ultrasonore – les pertes de chaleur sont proportionnelles à la différence entre la
température de la sonde et celle du milieu [73]. Cette technique est utilisée à la fois pour
des mesures ponctuelles ou pour des mesures volumiques.
2.1.4.2 Les balances acoustiques
Lorsqu’un obstacle est placé dans la direction de propagation des ultrasons, il va
subir une force de radiation acoustique. L’évaluation de cette force permet de calculer
l’intensité acoustique. Ainsi, il existe un système nommé “balance acoustique” com-
posé d’un absorbant ultrasonore suspendu à une balance ; lorsque des ultrasons sont
émis sur l’absorbant, ce dernier va être soumis à la fois à son poids et à la force de ra-
diation acoustique : la balance indiquera alors une masse différente. Cela permet d’en
déduire la force sur l’absorbant, et donc l’intensité ultrasonore [95], [25]. Cependant,
cette technique ne permet d’obtenir qu’une intensité moyenne au cours du temps et
sur la surface de la masselotte : la résolution spatiale et temporelle est donc en pratique
faible [55]. Dans le même esprit, un type de balance acoustique mesure le changement
de poids d’un liquide absorbant, lié à son chauffage par ultrasons [111].
2.1.5 Les mesures de déplacement ou de vitesse particulaire
2.1.5.1 Les interféromètres
Un interféromètre de Fabry-Pérot peut être utilisé comme hydrophone. En effet,
l’onde acoustique peut modifier le chemin optique d’une cavité de Fabry-Pérot, ce qui
module la phase des signaux. Ce changement de phase est détectable par interféromé-
trie, et on peut donc en déduire le déplacement particulaire à la surface de la cavité
[22].
Il est également possible d’utiliser un interféromètre de Michelson. Dans cet interfé-
romètre, une membrane servant de miroir acoustique semi-réfléchissant est placée dans
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FIGURE 2.4: Photographie d’une balance acoustique. Un transducteur est placé dans le
tube et émet des ultrasons sur l’absorbant placé en bas. La force de radiation acoustique
est calculée grâce au changement de poids apparent de l’absorbant (RFB-2000 Radiation
Force Balance, Onda Corporation, Sunnyvale, CA, USA)
le champ acoustique. Une technique d’interféromètrie mesure alors les déplacements à
la surface de la membrane, ce qui permet d’en déduire la vitesse des particules [95].
2.1.5.2 Les hydrophones à force de Lorentz
L’utilisation de la force de Lorentz pour détecter des ondes acoustiques par mesure
de courant électrique date du début du XXe siècle, avec par exemple le microphone à
ruban présenté en 1929 par H. Olson [87] représenté sur la figure 2.5. Ce microphone
est constitué d’un ruban conducteur placé dans l’entrefer d’un aimant. Lorsqu’un son
arrive sur le ruban, celui-ci vibre dans un champ magnétique, ce qui induit par force
de Lorentz un courant électrique. Ce type de microphone est réputé pour la qualité du
son rendu, grâce à une large bande passante, mais des bruits secs et intenses peuvent
déchirer la membrane. Cet appareil a donc laissé la place à d’autres microphones, même
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si l’on constate un retour depuis quelques années notamment grâce à l’amélioration de
la solidité de la membrane. Ce microphone n’est cependant pas adapté à la cartographie
de champs de pression acoustiques, notamment car la résolution spatiale serait faible.
FIGURE 2.5: (a) Principe d’un microphone à ruban : un ruban plissé est placé au milieu
d’un aimant. Le son fait vibrer le ruban dans le champ magnétique, ce qui induit par
force de Lorentz un courant électrique mesurable (source page 155). (b) Photographie
d’un microphone à ruban (source page 155).
Plus tard, en 1969, L. Filipczynski a présenté le principe d’un hydrophone électro-
magnétique [33]. Celui-ci est constitué d’un absorbant ultrasonore sur lequel est fixé
un fil électrique, le tout placé dans le champ magnétique d’un aimant. Lorsque des
ultrasons pénètrent dans l’absorbant, l’interface entre le milieu et l’absorbant vibre, et
notamment le fil fixé dessus. Comme le fil vibre dans un champ magnétique, cela in-
duit un courant électrique. Contrairement au microphone à ruban, cet hydrophone est
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très résistant – des tests avec pressions de 30 MPa ne l’ont pas endommagé [32]. La
résolution spatiale est cependant limitée par la longueur du fil.
En 1997, Y. Sharf a amélioré le dispositif en proposant de placer un fil court sur l’ab-
sorbant sans être relié à un appareil de mesure [110], comme représenté sur le schéma
2.6. Le courant électrique est récupéré par induction magnétique, grâce à une bobine
placée autour du fil. L’intérêt est de pouvoir raccourcir la longueur du fil fixé à l’ab-
sorbant, en améliorant par là la résolution spatiale. Mais cela se fait au détriment de la
sensibilité de la mesure.
FIGURE 2.6: Deux dispositifs d’hydrophone à force de Lorentz proposés par Sharf et al.
(a) Dispositif avec un absorbant et un fil fixé autour. (b) Dispositif avec un morceau de
fil fixé à un absorbant et une bobine réceptrice [110].
L’hydrophone à force de Lorentz étudié dans cette thèse est un dispositif conver-
tissant le mouvement du fluide dû aux ultrasons en courant électrique par force de
Lorentz. A la différence des hydrophones présentés ci-dessus, il utilise un fil long et
n’a pas d’absorbant. L’hydrophone est composé d’un ou plusieurs aimants créant un
champ magnétique homogène dans lequel est placé un fil électrique. Lorsque les ultra-
sons mettent en mouvement le milieu, cela déplace par frottement le fil – si ce dernier
est suffisamment fin, il perturbe peu le champ acoustique. Le mouvement du milieu dé-
place par frottements le fil, ce qui induit un courant électrique dans celui-ci. Une bonne
résolution spatiale est alors atteinte en effectuant des rotations et des translations du fil,
ce qui permet de réaliser une tomographie du champ acoustique.
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Type Paramètre
mesuré
Résolution
spatiale
Résistance
à la
cavitation
Commentaires Réf.
Hydrophone
piézoélectrique
Pression
acoustique
40 µm - [98],
[55]
Hydrophone à
fibre optique
Pression
acoustique
10 µm + Pression mini-
male de quelque
centaines de kPa
[55],
[66],
[115]
Imagerie
Schlieren
Pression
acoustique
Taille du
faisceau
lumineux
+++ Utilise une tech-
nique de recons-
truction tomogra-
phique ; quantita-
tif à basse pression
seulement
[107],
[89],
[92],
[90]
Réflecteurs
ponctuels
Pression
acoustique
réfléchie
500 µm 0 Mesure relative ;
Meilleure résolu-
tion spatiale avec
une reconstruction
tomographique
[9],
[14],
[97]
Sonde
thermique
Intensité
acoustique
10 µm - Peu cher ef facile à
utiliser
[40],
[39],
[73]
Balance
acoustique
Intensité
acoustique
Taille de
l’absorbant
0 Intensité moyenne
au cours du temps
[95],
[25]
Interféromètre Déplacement
ou vitesse
particulaire
50 µm - [22],
[95]
Hydrophone
à force de
Lorentz
Déplacement
ou vitesse
particulaire
5 mm + Résolution spatiale
dépendante de la
direction
[33],
[32],
[110]
TABLE 2.2: Caractéristiques des techniques de mesure des paramètres acoustiques pré-
senté dans la section. Les symboles -, 0 et + indiquent respectivement que la cavitation
endommage facilement, modérément ou difficilement l’appareil de mesure. Le système
d’imagerie Schlieren y est insensible.
2.1.6 Résumé
Les caractéristiques de l’ensemble des techniques vues ci-dessus sont résumées sur
le tableau 2.2. On observe que le principal défaut des hydrophones à force de Lorentz
par rapport aux autres techniques est sa mauvaise résolution spatiale.
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2.2 Principe de l’hydrophone à force de Lorentz
2.2.1 Expression de la force de Lorentz
On suppose dans cette partie que le champ magnétique est dans la direction X, le fil
électrique dans la direction Y et l’axe ultrasonore dans la direction Z, comme représenté
sur le schéma 2.7.
N S
Champ
magnétique
Z
X
Y
Courant
électrique
Onde
acoustique
FIGURE 2.7: Principe d’un hydrophone à force de Lorentz : un fil électrique plongé
dans un champ magnétique vibre sous l’effet d’une onde ultrasonore, ce qui induit un
courant électrique.
Le mouvement d’un conducteur dans un champ magnétique induit un courant élec-
trique perpendiculaire au mouvement et au champ magnétique. Ainsi, pour un conduc-
teur de longueur L, la force électromotrice induite e est proportionnelle à la vitesse v
du conducteur multipliée par le champ magnétique B, intégrée le long du conducteur,
ce qui s’exprime :
e =
∫
L
(v ∧B).dl (2.2)
Si le fil est isolé, ou si la conductivité électrique du milieu est suffisamment faible
comparée à celle du fil, les pertes de courant du fil au milieu environnant peuvent être
négligées.
Le déplacement induisant un courant électrique provient de (a) la vibration interne
des charges dans le fil et (b) de la vibration du fil lui-même à cause des ultrasons. Pour
un fil de diamètre D = 200 µm, à une longueur d’onde ultrasonore λ = 1,5 mm (cor-
respondant à une fréquence de 1 MHz) avec une vitesse du son égale à 1500 m.s−1, on
considère que le diamètre du fil est négligeable face à la longueur d’onde. La vitesse
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du son étant de 5000 m.s−1 environ dans le fil, la variation de pression à l’intérieur du
fil est par conséquence petite et toutes les charges peuvent être supposées se déplaçant
ensemble. Dans le cas présenté ici, le phénomène (a) est donc négligeable et le signal
provient quasi exclusivement du phénomène (b). La section suivante s’attachera donc
à déterminer la vitesse du fil en fonction de la vitesse ultrasonore.
2.2.2 Lien entre vitesse du fluide et vitesse du fil
La relation entre la vitesse du fluide u0 et la celle du fil v peut être évaluée théori-
quement [69]. Dans la démonstration suivante, le fil est modélisé comme un cylindre
infiniment long. La démonstration se fait dans un plan 2D perpendiculaire au fil et
toutes les quantités physiques comme la force et l’énergie doivent être considérées par
unité de longueur. Pour une onde plane, la pression p et la vitesse du fluide u0 sont
proportionnels :
u0 =
p
ρc
(2.3)
avec ρ la densité du fluide, c la vitesse du son.
En prenant p = 1 MPa (pression typique dans la zone focale des ultrasons en écho-
graphie), ρ = 1000 kg.m−3 (densité de l’eau) et c = 1480 m.s−1 (vitesse du son dans de
l’eau douce à 20 oC), la vitesse du fluide u0 vaut approximativement 0,7 m.s−1.
Pour évaluer l’importance des forces inertielles par rapport aux forces visqueuses,
on peut utiliser le nombre de Reynolds Re qui est égal au rapport entre ces deux forces.
Dans le cas du cylindre infini, le nombre de Reynolds vaut
Re =
u0D
ν
(2.4)
avec D le diamètre du cylindre et ν la viscosité cinématique du milieu. En prenant D
= 200 µm, ν = 1.10−6 m2.s−1 (eau à 20 oC) et u0 = 0,7 m.s−1 comme dans le cas précé-
dent, le nombre de Reynolds vaut 180. Cette valeur indique que les forces visqueues
sont négligeables, contrairerement à celles des forces de pression, et le fluide peut par
conséquent être considéré comme parfait.
D’autre part, si le cylindre est petit comparé à la longueur d’onde ultrasonore et
que les turbulences sont faibles au cours du temps (compatible avec la valeur de Re
inférieure à 1000), le fluide loin du cylindre est considéré irrotationnel avec une vitesse
constante u0. Si les dimensions typiques des variations de pression (la longueur d’onde
ultrasonore λ) sont bien plus grandes que les dimensions de l’obstacle (le diamètre D),
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le fluide peut de plus être considéré comme incompressible. Sous ces conditions, dans
un référentiel où le fluide loin du cylindre est au repos, la vitesse du fluide u˜ est égale
au gradient d’un potentiel φ solution de l’équation de Laplace ∆φ = 0.
Les solutions pour φ satisfaisant les conditions aux limites sont les dérivées de ln(r),
où r est le vecteur orthogonal à l’axe du cylindre, R0 le rayon du cylindre et v˜ la vitesse
du cylindre dans le référentiel considéré. On peut donc écrire φ sous la forme :
φ = −R
2
0
r2
v˜.r (2.5)
Le gradient de potentiel u˜ s’écrit alors :
u˜ = gradφ =
R20
r2
(
2r(v˜.r)
r2
− v˜) (2.6)
Une relation plus pratique à utiliser entre u˜ et v˜ peut être trouvée en utilisant l’éner-
gie cinétique totale du fluide Ec, simplement égale à :
Ec =
ρ
2
∫
u2dV (2.7)
Le domaine d’intégration de Ec est l’ensemble de l’espace considéré cylindrique de
rayon R avec R tendant vers l’infini, moins le volume du cylindre, de rayon R0. On
peut de plus réécrire u˜2 en v˜2 + u˜2 − v˜2, ce qui donne pour l’énergie cinétique totale :
Ec =
ρ
2
∫
v˜2dV +
ρ
2
∫
(u˜ + v˜)(u˜− v˜)dV (2.8)
Dans la seconde intégrale, on peut remplacer (u˜+ v˜) par grad(φ+ v˜.r). En utilisant
les équations de continuité div u˜ = 0 et div v˜ = 0, l’énergie cinétique totale peut être
réécrite :
Ec =
ρ
2
∫
v˜2dV +
ρ
2
∫
div((φ+ v˜.r)(u˜− v˜))dV (2.9)
La première intégrale est simplement égale à ρ2 v˜
2(piR2 − piR20). En utilisant le théo-
rème de Green-Ostrogradsky, la seconde intégrale peut être remplacée par l’intégrale
de (φ + v˜.r)(u˜ − v˜).n sur la surface des cylindres de rayons R et R0. D’après les équa-
tions de continuité, v˜.n = u˜.n à la surface du cylindre de rayon R0, ce qui donne une
intégrale nulle. Après avoir remplacé u˜ et φ par leurs expressions en 2.5 et 2.6 et en
négligeant les termes tendant vers 0 lorsque R tend vers l’infini, on trouve finalement
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pour l’énergie cinétique
Ec =
ρ
2
piR20v˜
2 (2.10)
En appliquant le théorème de la puissance cinétique, on peut calculer une force de
trainée F définie à partir de l’énergie cinétique :
Ec = −F.v˜ = −(ρpiR20
dv˜
dt
).v˜ (2.11)
Dans le référentiel du laboratoire, on peut remplacer v˜ par v˜ − u˜0 avec v˜ la vitesse
du cylindre et u˜0 la vitesse du fluide loin du cylindre. F est alors égal à :
F = ρpiR20(
du˜0
dt
− dv˜
dt
) (2.12)
La deuxième loi de Newton énonce que l’accélération du cylindre est égale à la
somme de la force de trainée et de la force reliée au déplacement du volume de fluide
égal à celui occupé par le cylindre, ce qui peut s’exprimer sous la forme :
ρ0piR
2
0
dv˜
dt = ρpiR
2
0(
du˜0
dt − dv˜dt ) + ρpiR20 du˜0dt
⇒ (ρ0 + ρ)piR20 dv˜dt = 2ρpiR20 du˜0dt
(2.13)
Après intégration par rapport au temps, on trouve finalement la relation 2.14 entre
la vitesse du fluide u˜0 et celle du cylindre v˜ :
v˜ = K(ρ, ρ0)u˜0 (2.14)
avec K(ρ, ρ0) = 2ρρ0+ρ . Cette relation, remarquablement simple, ne dépend que de la
densité du fluide et du cylindre. Remarquons que si le cylindre et le fluide ont la même
densité, ils se déplacent à la même vitesse.
2.2.3 Reconstruction tomographique
Dans le principe de l’hydrophone à force de Lorentz, le signal induit par force de
Lorentz est créé tout le long du fil, donc la mesure n’est pas ponctuelle. Pour réaliser
des champs ultrasonores, on peut réaliser une tomographie, grâce à des rotations et
translations successives du fil.
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La transformée de Fourier de l’équation 2.2 s’écrit :
E(k, θ) =
∫
vzBδe
−j2piδkdδ (2.15)
avec δ la coordonnée le long de la direction k d’angle θ avec l’axe X, k étant défini par
k = x cos θ + y sin θ :
La vitesse ultrasonore en chaque point est alors calculée en prenant la transformée
de Fourier inverse à deux dimensions de l’équation 2.15, ce qui permet de donner la
vitesse ultrasonore en chaque coordonnée (x, y :
v(x, y) =
1
B
∫ pi
0
∫ +∞
−∞
E(k, θ) |k| ej2piδkdθdk (2.16)
La mesure du courant le long de directions k pour différents angles θ donne donc une
reconstruction du champ de vitesses : l’hydrophone à force de Lorentz mesure donc
la vitesse (et non la pression) ultrasonore. Cet hydrophone pourrait mener à l’inten-
sité ultrasonore s’il est combiné avec un hydrophone mesurant la pression ultrasonore
[111].
Cependant, lorsque l’hypothèse d’onde plane peut être fait, la pression et la vi-
tesse du fluide sont proportionnelles. Cela permet de calculer la pression ultrasonore
en chaque coordonnée (x, y) :
p(x, y) =
ρc
B
∫ pi
0
∫ +∞
−∞
E(k, θ) |k| ej2piδkdθdk (2.17)
En pratique, le nombre de translations donnera la résolution spatiale de l’image
tandis que la qualité de la reconstruction sera reliée au nombre de rotations.
2.2.4 Résonance des fils
La partie sensible de l’hydrophone est donc un fil électrique maintenu à ses extré-
mités. On peut chercher la fréquence de résonance mécanique de ce fil en le modélisant
comme une corde de guitare. Les fréquences de résonance fn sont alors définies par :
fn = n
c
2L
= n
1
2L
√
T
w
(2.18)
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avec c la vitesse du son dans le fil, T la tension, w la masse par unité de longueur, L la
longueur totale de fil et n l’harmonique considérée.
En prenant une contrainte de 220 MPa (contrainte maximale avant rupture pour
le cuivre) pour une surface de S = 4 10−9 m−2 pour un fil de 70 µm de diamètre, ce
qui donne une tension T = 0,9 N, w = 1,3 10−4 kg.m−1 et L = 15 cm, la fréquence de
résonance mécanique f0 est égale à 300 Hz. Les harmoniques non négligeables seront
principalement en-dessous de 1000 Hz : c’est deux à trois ordres de grandeurs sous
les fréquences de travail, donc la résonance mécanique n’a quasiment pas d’effet sur le
signal.
2.2.5 Dépendance angulaire
Le modèle peut être affiné en regardant la réponse directionnelle de l’hydrophone.
Cette réponse directionnelle est différente si l’axe de rotation est parallèle ou perpendi-
culaire au fil électrique. Nous supposerons donc dans la suite que le champ magnétique
est toujours selon X, le fil selon Y, mais que les ultrasons se propagent dans le plan XZ
(axe de rotation dans la direction Y) ou YZ (axe de rotation dans la direction X), comme
représenté respectivement sur les figures 2.8-(a) et 2.8-(b).
N S
Z
X
Y
axe de
rotation
α
N S
Z
X
Y
axe de
rotation
β
FIGURE 2.8: (a) Réponse directionnelle avec un axe de rotation dans la direction Y. (b)
Réponse directionnelle avec un axe de rotation dans la direction X.
Avec un axe de rotation dans la direction Y, on peut s’attendre à une dépendance
sinusoidale à cause du produit vectoriel dans l’expression de la force électromotrice
induite par force de Lorentz :
e =
∫
(v ∧B).dl =
∫
vzB cos(α)dl (2.19)
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avec α l’angle entre l’axe de propagation des ultrasons et la direction du champ magné-
tique.
De même, la réponse directionnelle avec un axe de rotation dans la direction X
s’écrit :
e =
∫
(v ∧B).dl =
∫
vzB cos(β)dl (2.20)
avec β l’angle entre l’axe de propagation des ultrasons et la direction du fil.
Dans ce deuxième cas, l’amplitude mesurée ne présentera pas forcément une dé-
pendance sinusoïdale, car le fil peut être exposé simultanément à des pics et creux
de pression. En supposant que l’onde ultrasonore a une forme sinusoïdale, la vitesse
du fluide u(ξ) étant égale à U0 cos(2piλ ξ), avec U0 la vitesse maximum du fluide et ξ =
d tan(β), d étant la largeur du faisceau ultrasonore. Le calcul de l’intégrale entre 0 et L
de l’équation 2.20 donne finalement une force électromotrice :
e = K
U0B
d
sinc(
2pid
λ
tan(β)) (2.21)
Il faut cependant bien garder en tête que cette dernière relation dépend de la forme
du signal ultrasonore émis, et n’a donc pas un caractère général comme pour le cas où
l’axe de rotation est dans la direction Y.
2.3 Dispositifs testés
L’hydrophone a été mis en œuvre en deux temps, avec d’abord un simple prototype
servant de preuve de concept, puis un deuxième plus élaboré qui avait pour but d’être
caractérisé quantitativement.
2.3.1 Preuve de concept avec un simple aimant et un fil
Le premier prototype est composé d’un fil de cuivre verni de 200 µm de diamètre
placé dans l’entrefer d’un aimant permanent en forme de U. Cet aimant, visible sur la
photographie 2.9-(a) est composé de deux pôles, chacun formé par deux aimants NdFeB
de 5x5x3 cm3 (BLS Magnet, Villers la Montagne, France). L’espace entre les pôles était
de 4,5 cm. Le champ magnétique était relativement inhomogène, comme le montre une
simulation avec le logiciel FEMM 4.2 (figure 2.9-(b)), de 200 à 350 mT le long du fil.
Le fil électrique, visible sur la photographie 2.10 est soudé à un câble BNC puis relié à
un amplificateur de courant de 1 MV.A−1 (HCA-2M-1M, Laser Components, Olching,
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Allemagne), pour pouvoir observer le signal avec un oscilloscope. Le fil de cuivre était
tenu de manière lâche de sorte qu’il puisse suivre en chaque point le mouvement du
fluide tout en étant suffisamment tendu pour rester droit.
Ce prototype a servi de preuve de concept pour montrer qu’il est possible de faire
des mesures de champ acoustique à l’aide d’un dispositif simple composé d’un fil élec-
trique et d’un aimant.
10 cm
0 T
0.2 T
0.4 T
0.6 T
0.8 T
>1 T
FIGURE 2.9: (a) Photographie de l’aimant en U, composé d’une structure en acier re-
couvert d’un vernis protecteur, et de deux paires d’aimants NdFeB. (b) Simulation de
l’intensité du champ magnétique créé par l’aimant en U avec les lignes de champ en
noir. Le champ magnétique atteint 350 mT au centre des deux pôles du bas.
2.3.2 Deuxième prototype : hydrophone à force de Lorentz
Un nouveau prototype a ensuite été conçu avec pour objectif, entre autres, d’obtenir
un champ magnétique homogène le long du fil électrique, comme visible sur la figure
2.11-(a). Nous avons opté pour un arrangement d’aimants dans une configuration de
Halbach [49]. Cette configuration comporte huit aimants permanents créant un champ
magnétique de 200 mT le long du fil, comme le montre la simulation du logiciel FEMM
4.2 (figure 2.11-(b)). Ces aimants étaient supportés par un cylindre de PVC. Le champ
magnétique a été vérifié à l’aide d’un teslamètre et s’est avéré être entre 160 et 200 mT
le long du fil, le maximum étant au centre.
42 Pol Grasland-Mongrain
2.4. Caractérisation
FIGURE 2.10: Photographie du fil électrique du premier prototype.
Un fil a été introduit dans le creux du cylindre, ressortant à travers deux vis trouées.
Ces vis servaient notamment à tendre plus ou moins le fil électrique (la tension, comme
il sera démontré lors d’une expérience, a une influence négligeable sur le signal). Ce
fil était facilement interchangeable pour les besoins de l’expérience. Le fil avec un dia-
mètre de 200 µm et était fait en cuivre verni. Il était soudé à un câble BNC puis relié à
un amplificateur de courant de 1 MV.A−1 (HCA-2M-1M, Laser Components, Olching,
Germany), pour pouvoir observer le signal avec un oscilloscope.
2.4 Caractérisation
La caractérisation de l’hydrophone à force de Lorentz s’est basée sur la norme Inter-
national Electrotechnical Commission 62127-3, afin d’avoir des éléments comparables
avec d’autres hydrophones. Certains éléments spécifiques ont été rajoutés, comme l’in-
fluence de la tension du fil électrique, d’autre supprimés car non pertinents dans notre
cas, comme la taille de la partie sensible.
Le générateur de fonctions était un AFG 3022B (Tektronix, Beaverton, OR, Etats-
Unis), l’amplificateur de signal avait une puissance de 200 W (LA200H, Kalmus Engi-
neering, Rock Hill, SC, Etats-Unis). Le transducteur ultrasonore “principal” a été monté
au laboratoire avec une membrane piézoélectrique (piezoelectric ceramic PZ-28, Kvist-
graad, Meggitt, Denmark) d’une fréquence centrale de 0,5 MHz. Il était sphérique avec
un diamètre de 50 mm et un rayon de courbure de 50 mm. La largeur du faisceau à 0,5
MHz était de 8 mm dans la zone focale.
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FIGURE 2.11: (a) Photographie du prototype d’hydrophone à force de Lorentz. Cet hy-
drophone est composé de huit aimants placés dans un support en PVC. Lors des ex-
périences, le fil était plus tendu, grâce à deux vis non visibles sur la photographie. (b)
Simulation du champ magnétique créé par le prototype d’hydrophone à force de Lo-
rentz avec les lignes de champ en noir et la direction des aimants indiqués par une
flèche. Le champ magnétique est égal à 0,17 ± 0,03 T au centre du cylindre.
Pour les expériences de résolution spatiale, de réponse fréquentielle et de sensibilité,
les caractéristiques ont été comparées avec celles d’un hydrophone lipstick, avec une
partie sensible de 200 µm de diamètre, calibré avec son propre préamplificateur à 20
dB (HGL-200-1113 avec préamplificateur AH2010, Onda Corporation, Sunnyvale, CA,
Etats-Unis).
2.4.1 Résolution spatiale
Dans la théorie, nous avons vu que la pression ultrasonore ne peut être directement
mesurée grâce à l’hydrophone à force de Lorentz : il faut réaliser une tomographie par
des translations et rotations successives du transducteur. La qualité des champs va être
confrontée à l’aide de deux références : une simulation par ordinateur et une mesure par
un hydrophone piézoélectrique de dimensions comparables à celles de l’hydrophone à
force de Lorentz.
Matériel et méthode Le générateur émettait un signal de 1 V pic à pic à 1,1 MHz avec
2 sinusoïdes par salve toutes les 10 ms, amplifié, jusqu’à un transducteur de 1,1 MHz,
de diamètre et de distance focale 50 mm. Pour réaliser un champ acoustique, il était né-
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cessaire de réaliser des translations et des rotations de l’hydrophone. Pour des raisons
d’encombrement et de poids, seul le transducteur (et non l’hydrophone) était déplacé.
Ce déplacement était réalisé grâce à deux platines motorisées dirigées par un contrô-
leur (Newport Corporation MM4005, Irvine, CA, Etats-Unis). Le premier prototype a
été utilisé dans cette expérience et le fil était placé à la zone focale du transducteur. Le
champ de pression était ensuite reconstruit à partir des amplitudes pic à pic enregis-
trées par l’oscilloscope à chaque position par une transformée de Radon, calculée avec
la fonction iradon de Matlab.
La qualité du champ de pression donné par l’hydrophone à force de Lorentz a été
contrôlée de deux manières : en comparant avec une simulation numérique du champ
de pression basée sur la résolution linéaire de l’intégrale de Rayleigh du champ acous-
tique [19] et avec le champ de pression acquis par l’hydrophone piézoélectrique lipstick.
Résultats et discussions Les figures 2.12-(a), -(b) et -(c) montrent respectivement le
champ de pression simulé par ordinateur, acquis par l’hydrophone piezoélectrique, et
par l’hydrophone à force de Lorentz, dans un plan XY à 50 mm du transducteur (dis-
tance focale). La figure 2.13 représente la pression normalisée le long d’une ligne pas-
sant par le maximum central pour les trois champs de pression, afin de comparer la
largeur du pic central.
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FIGURE 2.12: (a) Champ de pression normalisé dans le plan focal du transducteur si-
mulé par ordinateur. (b) Champ de pression normalisé dans le plan focal du trans-
ducteur acquis par l’hydrophone piezoélectrique. (c) Champ de pression normalisé
dans le plan focal du transducteur reconstruit par l’hydrophone à force de Lorentz.
Les contours extérieurs sont sensiblement identiques.
On peut remarquer une grande similarité entre les différents champs de pression.
La largeur de pic à mi-hauteur est de 1,62 mm pour la simulation par ordinateur, de
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FIGURE 2.13: Champ de pression normalisé dans le plan focal du transducteur le long
d’une ligne passant par le maximum d’amplitude, selon la simulation par ordinateur,
l’acquisition par l’hydrophone piezoélectrique et la reconstruction par l’hydrophone à
force de Lorentz. La largeur à mi-hauteur du pic central vaut 1,62 mm pour la simula-
tion, 1,23 mm pour l’hydrophone piezoélectrique et 1,57 mm l’hydrophone à force de
Lorentz. Loin du pic central, l’hydrophone à force de Lorentz est moins bien résolu que
les autres méthodes. Sa résolution spatiale est néanmoins millimétrique.
1,23 mm pour la mesure par hydrophone piezoélectrique et de 1,57 mm pour la mesure
par hydrophone à force de Lorentz. L’hydrophone à force de Lorentz donne donc une
largeur de pic central intermédiaire entre la simulation et l’hydrophone piezoélectrique,
les deux références. A basse pression et loin du pic central, le champ est cependant de
moins bonne qualité, avec en particulier des valeur négatives par endroit.
Cette expérience permet cependant de montrer que la résolution de l’hydrophone à
force de Lorentz est au moins millimétrique.
2.4.2 Réponse fréquentielle
Le modèle hydrodynamique présenté dans la partie théorique suppose que le fil
électrique doit être fin comparé à la longueur d’onde ultrasonore. Un fil de 200 µm
d’épaisseur est du même ordre de grandeur que la longueur d’onde d’un signal ultra-
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sonore à 7,5 MHz. Nous avons donc évalué la réponse fréquentielle de l’hydrophone
avec plusieurs diamètres de fil électrique.
Matériel et méthode Le générateur émettait un signal de 1 V pic à pic de fréquence
entre 100 kHz à 5 MHz par pas de 20 kHz avec 4 sinusoïdes par salve toutes les 10 ms,
amplifié, jusqu’à un transducteur large bande centré à 2 MHz, de diamètre 50 mm et de
distance focale 210 mm. L’amplificateur de courant HCA-2M-1M avait une fréquence
de coupure à 2 MHz, donc a été remplacé par un amplificateur large bande (HCA-10M-
100k, Laser Components, Olching, Allemagne).
Le deuxième prototype a été utilisé dans cette expérience et le fil électrique était
placé à la zone focale du transducteur. Quatre diamètres de fil ont été testés : 70 µm,
100 µm, 200 µm et 400µm.
D’autre part, afin de mieux comprendre la réponse fréquentielle, l’impédance élec-
trique de l’hydophone a été évaluée. Pour cela, l’hydrophone à force de Lorentz avec un
fil à 200 µm de diamètre était plongé dans l’eau et branché directement (sans amplifica-
teur) à un impédancemètre (ZVB-4 Vector Network Analyzer, Rohde Schwarz GmbH,
Munich, Allemagne). Ce dernier évaluait l’impédance réelle et imaginaire de .15 à 100
MHz.
Résultats et discussions La réponse fréquentielle pour les quatre diamètres de fil est
représentée sur la figure 2.14-(a). On remarque une bande passante plate de 150 kHz
à 1 MHz environ, puis une diminution assez rapide. La taille du fil semble avoir une
faible influence sur la fréquence de coupure haute. La fréquence de coupure basse n’a
pas pu être mesurée.
L’impédance électrique de l’hydrophone entre 0,15 et 10 MHz est représenté sur la
figure 2.14-(b). Le pic de résonance électrique le plus bas apparait vers 30 MHz. Aucune
résonance électrique n’influence donc la réponse fréquentielle de l’hydrophone.
Cette réponse fréquentielle ne s’explique pas bien par le modèle hydrodynamique
retenu, où on suppose seulement que le fil électrique est de taille négligeable devant la
longueur d’onde des ultrasons, et devrait faire l’objet de recherches ultérieures.
2.4.3 Sensibilité
La dépendance du signal induit en fonction de la pression a été étudiée afin de
comparer les résultats au modèle et surtout de voir à quelle gamme de pressions est
adapté l’hydrophone.
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FIGURE 2.14: (a) Réponse fréquentielle de l’hydrophone à force de Lorentz entre 0,1 et
5 MHz pour quatre diamètres de fil : 70 µm (rouge), 100 µm (bleu), 210 µm (vert) et
400 µm (noir). La réponse décroit avec la fréquence, avec une fréquence de coupure
haute entre 1 et 2 MHz. La fréquence de coupure varie faiblement avec la taille du
fil. (b) Impédance réelle (x bleus) et imaginaire (+ noirs) en fonction de la fréquence
de l’hydrophone à force de Lorentz entre 0,15 et 100 MHz. Aucun pic de résonance
n’apparait en-dessous de 30 MHz, donc cela n’explique pas la réponse fréquentielle
obtenue.
Matériel et méthode Le générateur émettait un signal de tension variable, de fré-
quence 0,5 MHz avec 4 sinusoïdes par salve toutes les 10 ms, amplifié, jusqu’au trans-
ducteur principal. L’amplification pouvait être nulle, faite par l’amplificateur de puis-
sance de 200 W, ou par un amplificateur de 500 W (1040L, Electronics and Innovation
Engineering, Rochester, NY, Etats-Unis), afin d’obtenir une vaste gamme de pression
mesurable.
Le deuxième prototype a été utilisé dans cette expérience et le fil était placé à la
zone focale du transducteur. Comme la tension de sortie maximale de l’amplificateur
de signal HCA-2M-1M était égale à 4V, les plus hautes pressions ne pouvaient pas être
évaluées avec celui-ci. Deux expériences ont donc été réalisées, l’une avec amplificateur
de signal et l’autre sans. Le modèle hydrodynamique a été utilisé pour comparer les
résultats avec la sensibilité théorique de l’hydrophone.
Résultats et discussions Les figures 2.15-(a) et 2.15-(b) montrent le signal acquis par
l’hydrophone respectivement sans et avec amplificateur de courant. Une régression li-
néaire donne une sensibilité de 1, 4±0, 1 10−11 V/mm/Pa = -217 à -216 dB re µV/mm/Pa
avec un coefficient de régression linéaire R2 égal à 0,997 sans l’amplificateur de signal
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et de 8, 6 ± 0, 1 10−8 V/mm/Pa = -141,4 à -141,1 dB re µV/mm/Pa avec un coefficient
R2 égal à 0,9981 avec l’amplificateur de signal. Les valeurs élevées de R2 montrent une
excellente linéarité en fonction de la pression à la fréquence de 0,5 MHz de 10 kPa à 10
MPa. Aux pressions faibles, les parasites électromagnétiques deviennent prédominants
par rapport au signal induit.
Ces valeurs doivent néanmoins être comparées avec celles données par le modèle
hydrodynamique. En prenant une densité de l’eau ρ = 1000± 10 kg.m−3, la vitesse du
son dans l’eau c = 1470 ± 10 m.s−1, le champ magnétique au niveau du fil électrique
B = 0, 17±0, 03 T, la largeur du faisceau ultrasonore l = 8±1 mm, le facteurK(ρ, ρ0) =
5, 0±0, 3 avec ρ0 = 9000±500 kg.m−3, la sensibilité sans amplification est égale à 2, 3±
0, 7 10−11 V.mm−1.Pa−1, soit -215 à -210 dB re µV/mm/Pa. Cela donne une différence
de 40% avec la sensibilité expérimentale. Avec une amplification α = 1106 V.A−1 et une
résistance du fil plus entrée de l’amplificateur R = 251 ± 1 Ω, la sensibilité est égale à
9, 4 ± 2, 7 10−8 V.mm−1.Pa−1, soit -143 to -138 dB re µV.mm−1.Pa−1, ce qui donne une
différence de 10% avec la sensibilité expérimentale. Notons que l’incertitude totale est
majoritairement déterminée par l’incertitude sur le champ magnétique, de l’ordre de
20%.
Ces résultats montrent que le modèle hydrodynamique donne une compréhension
correcte du phénomène, mais encore insuffisante : une calibration reste nécessaire pour
faire des mesures précises.
2.4.4 Résistance à la cavitation
Comme vu dans l’introduction, à puissance ultrasonore élevée, deux phénomènes
peuvent endommager les hydrophones : le chauffage et les dommages créés par la cavi-
tation. L’augmentation de la température à cause de l’atténuation supérieure dans le fil
sera faible car (1) le fil est petit par rapport à la longueur d’onde ultrasonore et (2) le fil
est refroidi par le fluide environnant. Même si une augmentation globale de la tempé-
rature peut changer la résistance du fil, celle-ci restera faible par rapport à la résistance
d’entrée de l’amplificateur. Des nuages de cavitation peuvent cependant endommager
le fil électrique et donc avoir une influence sur le signal induit. Une expérience a donc
été mise en oeuvre en utilisant un matériel spécifique pour obtenir périodiquement un
nuage de cavitation sur le fil pendant une longue période de temps.
Matériel et méthode Un ordinateur avec un module d’émission / réception (module
NI5781R, National Instruments, Austin, TX, Etats-Unis) produisait un signal électrique,
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FIGURE 2.15: (a) Tension acquise par l’hydrophone à force de Lorentz en fonction de
la pression sans amplificateur de signal. Une régression linéaire donne une sensibilité
de 1, 4 ± 0, 1 10−11 V.mm−1.Pa−1, soit -217 à -216 dB re µV.mm−1.Pa−1 avec un coef-
ficient de régression linéaire R2 égal à 0,997. (b) Tension acquise par l’hydrophone à
force de Lorentz en fonction de la pression avec amplificateur de signal. Une régression
linéaire donne une sensibilité de 8, 6± 0, 1 10−8 V.mm−1.Pa−1, soit -141,4 à -141,1 dB re
µV.mm−1.Pa−1 avec un coefficient R2 égal à 0,9981 avec l’amplificateur de signal.
amplifié par un amplificateur de 69 dB (Prana RD, Brive, France), pour un transducteur
ultrasonore de fréquence centrale égale à 550 kHz avec un diamètre et une distance
focale de 10 cm. Les mesures ont été réalisées en trois étapes :
1. Excitation du transducteur avec un signal avant amplification de 0,05 V avec 28
sinusoïdes par émissions toutes les 25 ms. La pression était enregistrée par le
deuxième prototype d’hydrophone à force de Lorentz placé à la distance focale.
2. Excitation du transducteur avec un signal de tension régulé avant amplification
d’environ 2 V avec un rapport cyclique de 0,1 toutes les 25 ms au transducteur.
L’amplitude était régulée de telle sorte qu’un nuage de cavitation apparaissait
chaque seconde pendant 4800 secondes dans la zone focale, avec une pression pic
à pic de 15 MPa. L’index de cavitation, défini comme CI = 20 log(|E|), avec E la
transformée de Fourier du signal entre 0,1 et 3 MHz [28], est égal à 15 dB.
3. Même excitation qu’en (1) avec un signal avant amplification de 0,05 V avec 28
sinusoïdes par émissions toutes les 25 ms. La pression était enregistrée par le
deuxième prototype d’hydrophone à force de Lorentz placé à la distance focale.
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La modification du signal à cause de la cavitation était évaluée entre les deux si-
gnaux grâce à leur coefficient de corrélation R défini par :
R =
∑
Ψ1Ψ2√∑
Ψ21
∑
Ψ22
(2.22)
avec Ψ1 et Ψ2 les deux signaux considérés. Ce coefficient est égal à 1 quand deux si-
gnaux Ψ1 et Ψ2 sont identiques, -1 quand exactement opposés et 0 quand totalement
non corrélés.
Résultats et discussion L’amplitude des signaux avant et après 4800 secondes de ca-
vitation est représentée respectivement en bleu continu et en pointillés noirs sur la fi-
gure 2.16). Le coefficient de corrélation est égal à 0,9963, valeur qui montre que les
signaux sont quasiment identiques.
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FIGURE 2.16: Signal avant (bleu continu) et après (pointillés noirs) 4800 s de cavitation
avec un nuage de cavitation par seconde et un index de cavitation égale à 15 dB. Les
signaux sont quasiment identiques, avec un coefficient de corrélation égal à 0,9963, ce
qui montre que la cavitation a eu peu d’impact sur l’hydrophone.
La cavitation a donc peu d’impact sur le signal induit et l’hydrophone se révèle
robuste aux dommages à haute pression. L’hydrophone peut même faire des mesures
pendant la cavitation ; mais la longueur du fil rend la résolution spatiale médiocre,
tandis qu’une tomographie ne donnera pas la valeur en temps réel, surtout que le nuage
de cavitation a un caractère aléatoire qui ne sera pas rendu par la reconstruction.
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2.4.5 Réponse directionnelle
La réponse directionnelle présentée dans la partie théorique a été évaluée grâce à
une expérience où le faisceau ultrasonore n’était pas orthogonal au champ magnétique
ou à la direction du fil électrique.
Matériel et méthodes Le générateur émettait un signal de 1 V pic à pic, de fréquence
0,5 MHz avec 4 sinusoïdes par salve toutes les 10 ms, amplifié, jusqu’au transducteur
principal. L’hydrophone à force de Lorentz était placé au point focal avec différents
angles par rapport au faisceau ultrasonore.
L’angle entre le transducteur et l’hydrophone variait de -35o à +35o avec des pas
de 0,5 o dans deux directions : avec l’axe de rotation selon la direction X ou Y. Des
angles plus élevés n’ont pas pu être évalués à cause de l’espace disponible au centre du
support de PVC de l’hydrophone.
Résultats et discussions L’amplitude normalisée du signal en fonction de l’angle est
représenté sur la figure 2.17-(a) pour un axe de rotation dans la direction Y et sur la
figure 2.17-(b) pour un axe de rotation dans la direction X. Les barres d’erreur repré-
sentent la déviation standard obtenues par huit acquisitions différentes. Pour vérifier
la théorie initiale, la fonction cosinus a été représentée sur la figure 2.17-(a) et celle don-
née en 2.21 est représentée sur la figure 2.17-(b). L’amplitude est supérieure à 80% du
maximum pour des angles de -35 à +35o pour un axe de rotation dans la direction Y et
supérieure à 50% du maximum pour des angles de -25 à +25o pour un axe de rotation
dans la direction X.
La réponse directionnelle avec un axe de rotation dans la direction Y se vérifie plu-
tôt bien tandis que les résultats avec l’axe de rotation dans la direction X sont moins
proches, ce qui peut s’expliquer par les hypothèses d’onde sinusoïdale effectuées sur le
signal émis.
2.4.6 Influence de la tension du fil électrique
Le modèle hydrodynamique présenté suppose que le fil suit parfaitement le mou-
vement du fluide en tout point, mais ceci peut être modifié par la tension du fil.
Matériel et méthodes Le générateur émettait un signal de 1 V pic à pic, de fréquence
0,5 MHz avec 4 sinusoïdes par salve toutes les 10 ms, amplifié, jusqu’au transducteur
principal.
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FIGURE 2.17: (a) Amplitude normalisée du signal en fonction d’un angle α avec l’axe Z
pour un axe de rotation dans la direction Y et fonction cos(α) en fonction de l’angle α,
avec un écart-type sur huit expériences. La courbe théorique est bien adaptée aux don-
nées expérimentales. L’amplitude est supérieure à 80% du maximum pour des angles
de -35 à +35o. (b) Amplitude normalisée du signal en fonction d’un angle β avec l’axe
Z pour un axe de rotation dans la direction X et fonction sinc(2piλ tan(β)) en fonction de
l’angle β, avec un écart-type sur huit expérience. L’amplitude est supérieure à 50% du
maximum pour des angles de -25 à +25o.
Le deuxième prototype a été utilisé dans cette expérience et le fil était placé à la
zone focale du transducteur. Il était posé horizontalement, donc le fil électrique avait
une forme de chainette à cause de son poids. Cette forme, décrite il y a plus de 300 ans
par Bernoulli, Huyghens et Leibniz [103], a une hauteur y reliée à la position x :
y(x) = a cosh(x/a) + c (2.23)
avec c la hauteur aux extrémités du fil et a = Hwg avec H la composante horizontale de
la tension, w la masse par unité de longueur et g l’accélération de pesanteur égale à 9,81
m.s−1.
Les ultrasons étaient focalisés dans la zone la plus basse du fil et la force électro-
motrice induite mesurée. Ensuite, lorsque la tension mécanique était augmentée par
la rotation de deux vis, le fil se tendait et le point le plus bas se rapprochait du trans-
ducteur. Le délai entre l’émission des ultrasons par le transducteur et sa réception par
l’hydrophone, modifié, était mesuré. En prenant une vitesse du son de 1470 m/s, le
déplacement correspondant était calculé, ce qui permettait d’en déduire la tension. La
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tension a été ensuite divisée par la surface de la section du fil (un disque de 70 µm de
diamètre) pour obtenir une contrainte en pascals, afin d’étendre ce résultat plus faci-
lement à d’autres fils. La contrainte initiale a été augmentée graduellement jusqu’à la
destruction estimée à 220 MPa [124].
Pour quantifier l’influence de la tension sur le signal, nous avons calculé le coeffi-
cient de corrélation R entre deux signaux comme défini précédemment par
R =
∑
Ψ1Ψ2√∑
Ψ21
∑
Ψ22
(2.24)
Dans cette expérience, le coefficient de corrélation a été calculé pour chaque signal (le
retard éventuel de l’écho étant compensé) avec un signal de référence, le premier signal
avec une contrainte de 300 kPa.
Résultats et discussions Le délai entre l’émission des ultrasons et leur réception par
l’hydrophone à chaque augmentation de tension est représenté sur la figure 2.18. Le
délai diminue lorsque la tension augmente, mais les dix derniers déplacements étaient
quasiment indétectables : ils ont été extrapolés à partir des premières mesures et de la
contrainte de rupture, avec un ajustement d’une exponentielle décroissante. Le dépla-
cement maximal est égal à 1,5 mm (délai de 1 µs avec une vitesse de 1470 m/s), ce qui
indique que la contrainte initiale était égale à 300 kPa.
Le tableau 2.3 montre le coefficient de corrélation comme défini en 2.24 entre chaque
signal et le signal de référence (contrainte de 0,3 MPa) en fonction de la contrainte du
fil estimée (en MPa). Le coefficient de corrélation est toujours supérieur à 0,97, avec des
variations indépendantes de l’augmentation de la tension, ce qui signifie que la tension
n’a pas d’effet significatif sur le signal.
2.5 Bilan du chapitre
2.5.1 Principaux résultats
L’objectif de ce travail était de concevoir un hydrophone basé sur la force de Lo-
rentz. Un modèle hydrodynamique et électromagnétique de l’hydrophone a été pro-
posé, à partir duquel un prototype a été fabriqué puis caractérisé en suivant la norme
de l’International Electrotechnical Commission dédiée aux hydrophones.
Le design est basé sur une approche tomographique avec une reconstruction du
champ acoustique par une transformée de Radon inverse. Utiliser la tomographie n’est
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FIGURE 2.18: Délai entre l’émission des ultrasons et leur réception par l’hydrophone à
chaque augmentation de tension, plus ajustement des données par une exponentielle
décroissante. Lorsque la tension croît à cause des rotations des vis, le fil se tend et se
rapproche du transducteur.
pas rare pour des mesures acoustiques, avec des utilisations en imagerie Schlieren [91]
ou l’utilisation de diffuseurs à fils pour la caractérisation de transducteurs [97]. Pour
diminuer le nombre total d’acquistions, on peut s’affranchir des rotations si l’on sait
que le champ acoustique présente une symétrie de rotation. De plus, le nombre de fils
peut être multiplié, ce qui permet de faire des acquistions simultanées. L’influence de
chaque fil sur ses voisins devrait cependant être proprement évalué dans ce cas. A la fin
de cette thèse, l’étude théorique, expérimentale et par simulation de la faisabilité d’un
hydrophone multifils était encore en cours.
La première étape de la conception du prototype d’hydrophone a été de contrôler
le champ magnétique au niveau du fil électrique. L’arrangement de Halbach a permis
d’obtenir un champ magnétique homogène le long du fil, ce qui facilite l’approche to-
mographique. D’autre part, il a fallu évaluer l’impact de la tension mécanique du fil
électrique sur le signal induit. Le coefficient de corrélation entre les signaux acquis à
différentes tensions était supérieur à 0,97, ce qui indique que la tension a un impact
quasiment négligeable. Le fil doit cependant être légèrement tendu pour éviter des er-
reurs de localisation des signaux.
Comme suggéré par la norme IEC, la réponse fréquentielle a été étudiée. Les me-
sures d’impédance électrique n’ont montré aucune résonance dans les fréquences de
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Estimation de la contrainte du fil (MPa) Coefficient de correlation R
0,3 1
0,4 0,9843
0,7 0,9840
1 0,9751
2 0,9765
3 0,9768
5 0,9657
7 0,9760
10 0,9802
20 0,9786
40 0,9775
50 0,9711
80 0,9874
100 0,9833
200 0,9829
TABLE 2.3: Coefficient de corrélation entre chaque signal et le signal de référence (ten-
sion de 0,3 MPa) en fonction de l’estimation de la tension du fil (en MPa).
travail entre 0,15 et 10 MHz, avec un premier pic de résonance à 30 MHz. Les réso-
nances électriques n’ont donc pas d’impact sur les mesures de l’hydrophone à force de
Lorentz. Une expérience a montré que la fréquence haute de coupure se trouve entre 1
et 2 MHz, valeur qui semble faiblement dépendre du diamètre du fil. Ceci est assez mal
expliqué par le modèle hydrodynamique que nous avons utilisé qui n’est valable que
pour un diamètre du fil petit comparé à la longueur d’onde ultrasonore. La fréquence
basse de coupure n’a pu être étudiée avec l’équipement disponible mais est inférieure
à 100 kHz.
La réponse directionnelle a également été évaluée. Pour la plupart des hydrophones,
cela a un impact sur la taille effective de l’élément sensible, mais la forme cylindrique
de cet hydrophone à force de Lorentz rend ce paramètre peu pertinent. La réponse di-
rectionnelle à -3 dB est supérieure à ±35o avec un axe de rotation dans la direction Y,
la limite étant l’espace intérieur du cylindre de PVC, et égale à ±25o avec un axe de
rotation dans la direction X. Une modèle de réponse directionnelle a été proposé et est
en accord avec les résultats expérimentaux.
Les sensibilités expérimentales et théoriques sont relativement proches, avec des
différences inférieures à 40%. Le modèle hydrodynamique donne donc une bonne com-
préhension du phénomène, même si une calibration reste nécessaire pour des mesures
précises. A basse pression, inférieure à 50 kPa, deux problèmes surviennent : (1) les pa-
56 Pol Grasland-Mongrain
2.5. Bilan du chapitre
rasites électromagnétiques et le signal induit par force de Lorentz sont du même ordre
de grandeur, donc un blindage serait nécessaire ; et (2) le nombre de Reynolds devient
très proche de 1 (pour un fil avec un diamètre de 200 µm à 10 kPa, Re = 1, 3) et la
principale hypothèse du modèle hydrodynamique n’est pas satisfaite. Inversement, le
signal devrait être linéaire à des pressions supérieures à 12 MPa. De plus, l’hydrophone
s’est révélé résistant à la cavitation. Pour des comparaisons avec d’autres hydrophones,
il faut cependant garder à l’esprit que l’hydrophone à force de Lorentz mesure surtout
la vitesse du fluide, et que la relation utilisée entre la vitesse et la pression n’est valide
que dans certaines conditions, notamment d’onde plane.
2.5.2 Avenir du dispositif
Les prochaines études devraient améliorer le modèle, en particulier à l’aide de simu-
lations informatiques. Cela pourrait aider notamment à trouver un moyen d’augmen-
ter la fréquence de coupure. En effet, la réponse fréquentielle de cet hydrophone est
en-deçà des attentes pour des applications médicales. Cet hydrophone fonctionne bien
pour des fréquences inférieures au mégahertz, sans que le modèle hydrodynamique
puisse expliquer sa forme.
Le principal atout de l’hydrophone à force de Lorentz pour la caractérisation de
champs acoustiques est sa robustesse. Le fil électrique est très résistant aux hautes
pressions, quasiment insensible à la chaleur, et s’est révélé robuste à la cavitation. A
titre anecdotique, on peut remarquer que le principal défaut du microphone à ruban
proposé par H. Olson, la fragilité de la partie sensible, se révèle paradoxalement être la
principale force de l’hydrophone à force de Lorentz !
Un autre avantage de cet hydrophone est son faible coût - si le fil est abimé, il peut
être facilement remplacé à bas prix. La destruction du vernis sur le fil n’aurait qu’un
impact faible sur le signal, car la conductivité électrique de la plupart des électrolytes est
faible par rapport à la conductivité électrique du fil (conductivité d’une salée inférieure
à 5 S.m−1, conductivité du cuivre environ égale à 60 MS.m−1, et les pertes de courant
dans le milieu environnant seraient être négligeables.
La mesure de vitesse plutôt que de pression peut être intéressante pour des mesures
précises acoustique. Cet hydrophone pourrait en particulier être combiné avec un hy-
drophone mesurant la pression ultrasonore afin calculer une intensité acoustique sans
approximation d’onde plane, voire pour étudier les non-linéarités acoustiques [111].
En l’état, une application possible de cet hydrophone est donc la caractérisation de
dispositifs médicaux à haute puissance et faible fréquence, comme la lithotripsie.
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Enfin, une autre voie de développement pourrait être le domaine de l’acoustique
sous-marine, qui utilise des fréquences inférieures au mégahertz et donc évite le prin-
cipale défaut de ce dispositif.
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CHAPITRE 3
Tomographie d’impédance
électrique par force de Lorentz
3.1 L’impédance électrique des tissus biologiques
3.1.1 Les types de milieux biologiques
Du point de vue électrique, les tissus biologiques sont des milieux complexes qui
ressemblent peu aux autres matériaux et présentent une grande variabilité de proprié-
tés au sein du corps humain [75]. Pour étudier les propriétés électriques des tissus, on
peut néanmoins les classer en trois grands groupes : les liquides, les tissus conjonctifs
et l’épithélium, ces tissus composant les organes tels que le cerveau, le cœur, le foie...
Les liquides sont composés essentiellement d’eau, de minéraux et d’éléments or-
ganiques. Cela rassemble des liquides aussi variés que le liquide céphalo-rachidien,
l’urine, l’humeur aqueuse...
Les tissus conjonctifs sont composés de cellules séparées par un milieu intercel-
lulaire. Il peut s’agir par exemple du sang, dont le milieu intercellulaire est liquide,
d’os, où le milieu intercellulaire calcifié, de tissus adipeux majoritairement composés
de poches de graisse, etc.
Enfin, l’épithélium est composé de cellules jointes. C’est le cas de l’épiderme à la
surface de la peau, mais on en trouve également dans le corps humain, comme l’épi-
thélium intestinal ou l’épithélium gastrique.
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3.1.2 Les propriétés électriques des milieux biologiques
D’un point de vue électromagnétique, les tissus biologiques peuvent être caractéri-
sés comme amagnétiques, conducteurs et diélectriques à pertes [13].
Mises à part certaines protéines comme la méthémoglobine qui sont paramagné-
tiques, l’ensemble des tissus biologiques est en effet diamagnétique. Le corps humain
est donc globalement considéré comme insensible au champ magnétique, et l’on prend
quasi systématiquement une perméabilité magnétique égale à celle du vide.
Les propriétés électriques d’un milieu sont décrites grâce à sa conductivité élec-
trique complexe σ(ω), définie comme :
j = σ(ω)E (3.1)
avec j la densité de courant en un point, E le champ électrique en ce point et ω la
pulsation du champ électrique. Cette conductivité électrique complexe peut être écrite
comme la somme d’une partie réelle et imaginaire selon la relation : σ(ω) = σ′(ω) +
iσ′′(ω), avec σ′(ω) la conductivité électrique réelle, i le nombre complexe dont le carré
vaut -1 et σ′′(ω) la conductivité électrique imaginaire. Cette grandeur représente la
conductance d’un volume de matière et a pour unité les Siemens par mètre (S.m−1).
La résistivité ρ est définie comme l’inverse de σ(ω), avec pour unité des Ω.m.
La conductivité électrique réelle σ′(ω) représente l’ensemble des pertes dans le mi-
lieu dû au déplacement des charges libres et liées. Cette grandeur peut être séparée en
la somme de deux composantes, σS qui représente les pertes ohmiques dans le milieu
(résistance au mouvement des charges libres) et σd(ω) qui représente les pertes diélec-
triques, dépendant de la fréquence (résistance au mouvement des charges liées).
La conductivité électrique imaginaire σ′′(ω) traduit la polarisabilité du matériau,
donc sa capacité à stocker de l’énergie sous forme d’un champ électrique. Plusieurs
mécanismes de polarisation existent, comme la polarisation d’orientation de molécules
dipolaires rigides, la polarisation ionique, la déformation du nuage électronique des
atomes... Chaque type de polarisation présente une réponse maximale à une fréquence
du champ électrique définie, ce qui correspond à une résonance conduisant à une ab-
sorption d’énergie par le milieu – c’est ce que l’on appelle le phénomène de relaxation.
On peut définir la permittivité relative ′r comme la conductivité électrique imaginaire
divisée par la pulsation : ′ = σ
′′
0ω
. Cette grandeur est plus souvent utilisée pour les
tissus biologiques car elle présente une amplitude de variation moins importante que
σ′′(ω).
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Comme représenté sur la figure 3.1 issue d’un modèle donné par Schwan et al. [108],
on observe expérimentalement quatre grands phénomènes de relaxation dans les tissus
biologiques à des fréquences inférieures au GHz, que l’on nomme respectivement α, β,
δ et γ [47].
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FIGURE 3.1: Variation de la conductivité électrique et de la permittivité relative typique
d’un tissu en fonction de la fréquence. On observe plusieurs sauts, correspondants à
des phénomènes de relaxation, que l’on nomme α, β, δ et γ [108]
La relaxation α apparait entre quelques Hz et quelques kHz. Elle correspond à une
diffusion des ions au niveau de la membrane des cellules : la formation d’une double
couche d’ions à la surface des membranes fait apparaitre des dipôles électriques locaux.
La conductivité électrique réelle varie peu tandis que la permittivité relative r diminue
fortement.
La relaxation β se situe entre 500 kHz et 20 MHz. A ces fréquences, la membrane
n’est plus isolante, et la conductivité électrique réelle devient représentative de la conduc-
tivité intracellulaire et extracellulaire. D’autre part, la membrane se polarise moins bien,
donc la permittivité relative diminue.
La relaxation δ, autour de 50 MHz, est plutôt faible et est due à la relaxation de
molécules d’eau au voisinage de macromolécules.
Enfin, la relaxation γ n’intervient qu’à très haute fréquence, autour de 17 GHz, et a
pour origine l’orientation dipolaire des molécules d’eau.
3.1.3 Les différents modèles de conductivité électrique des tissus
biologiques
Les liquides biologiques sont bien modélisés par des électrolytes. Différents mo-
dèles empiriques ont été proposés pour modéliser la dépendance fréquentielle des pro-
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priétés électriques des autres tissus, en particulier les tissus conjonctifs [30].
Le modèle de Fricke Pour des milieux biologiques peu complexes, on peut se conten-
ter d’un modèle de conductivité électrique simple comme le modèle de Fricke [37].
Ce modèle suppose que l’on a un tissu conjonctif isotrope, sans inhomogénéité ni mo-
lécules polaires, et essentiellement composé de cellules baignant dans un liquide. On
considère que les cellules sont composées d’une membrane de quelques micromètres
d’épaisseur, de capacité électrique Cm, renfermant un noyau et diverses structures que
l’on désignera sous le terme de milieu intracellulaire, avec une résistance Ri. Cette
membrane, partiellement perméable, isole le milieu intracellulaire de l’extérieur, le mi-
lieu extracellulaire, de résistance Re. On peut alors donner un circuit électrique équi-
valent avec en parallèle une résistance Ri et un dipôle condensateur Cm et résistance
Re, comme représenté sur la figure 3.2.
Re
RiCm
FIGURE 3.2: Modélisation par un circuit électrique d’un tissu biologique simple. Ce mi-
lieu est composé de cellules dont la membrane a une capacité Ci et un milieu intracel-
lulaire de résistance Ri, et baignent dans un milieu extracellulaire de résistance Re
Le modèle de Debye La plupart des tissus ne peuvent cependant pas être modéli-
sés aussi simplement. En particulier, les tissus biologiques présentent plusieurs phéno-
mènes de relaxation qui ne sont pas prédits par le modèle ci-dessus. Si on considère
plusieurs seuils de relaxation k, on peut adopter le modèle de Debye [26]. Dans ce mo-
dèle, la conductivité électrique σ(ω) peut être écrite sous la forme :
σ(ω) = σ∞ + iω0∞ +
∑
k
∆σk
1− iωτk (3.2)
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avec σ∞ la conductivité électrique du tissu limite à haute fréquence, ∞ la permittivité
diélectrique à très haute fréquence, ∆σk la variation de conductivité électrique pour la
relaxation k et τk la constante de temps du phénomène de relaxation k considéré.
Le modèle de Cole-Cole Le modèle de Debye peut être amélioré en prenant en compte
une distribution de constantes de temps plutôt qu’une série discrète, ce qui donne le
modèle de Cole-Cole [21] défini selon l’équation :
σ(ω) = σ∞ + iω0∞ +
∑
k
∆σk
1 + (−iωτk)1−αk (3.3)
avec αk un paramètre empirique qui caractérise le temps caractéristique du phénomène
de relaxation k. A noter que ce modèle est essentiellement empirique mais n’a pas spé-
cialement de justification physique [76].
3.1.4 Courbes représentatives (muscle, sang, graisse, os)
La conductivité électrique de plusieurs milieux biologiques est représentée sur la
figure 3.3, à partir d’une revue de Gabriel et al. faisant référence en la matière [41], [42].
Dans les expériences de ce chapitre, on se placera principalement à une fréquence de
500 kHz. A cette fréquence, on observe que la conductivité électrique d’un morceau de
tissu adipeux, égale à 0,08 S/m, est environ dix fois inférieure à celle d’un morceau de
muscle, égale à 0,5 S/m (on ne tient pas compte des effets d’anisotropie du muscle, qui
sont faibles à une fréquence supérieure à une centaine de kilohertz). Des valeurs issues
d’un modèle de Cole-Cole sont également indiquées en annexe.
3.1.5 Tissus sains et tissus tumoraux
Plusieurs études montrent que les tissus tumoraux présentent des propriétés élec-
triques différentes des tissus sains. Par exemple, Haemmerich et al. [48] montre qu’à 1
MHz, les tumeurs hépatiques présentent une conductivité électrique de (2,69 ± 0,91)
10−1 S.m−1 tandis que les tissus sains avaient une conductivité électrique de (4,61 ±
0,42) 10−1 S.m−1 : cela montre que les deux types de tissus peuvent être différenciés par
leur conductivité électrique. La mesure à différentes fréquences (spectroscopie d’impé-
dance électrique) permet par ailleurs de bien distinguer les tissus normaux des tissus
cancéreux, par exemple dans le sein [62], pour la peau [3] ou pour la prostate [51].
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FIGURE 3.3: Variation de la conductivité électrique (a) et de la permittivité relative (b)
de la graisse, du sang, d’un muscle et d’un os en fonction de la fréquence. A 500 kHz,
fréquence principale étudiée dans cette étude, on observe une conductivité électrique
dix fois inférieure pour la graisse que pour le muscle [41].
3.1.6 Les lésions thermiques dans les tissus
La température affecte notablement la conductivité électrique des tissus. Duck [30]
montre par exemple qu’un morceau de muscle chauffé entre 20 et 40°C présente à une
fréquence de 100 kHz une augmentation de conductivité électrique de 2,1 % .oC−1 (va-
leur qui se retrouve dans de nombreux tissus). On peut donc faire des suivis de tempé-
rature par imagerie de conductivité électrique. Cela serait particulièrement utile pour
suivre la formation de lésions thermiques [63], notamment par ultrasons focalisés à
haute intensité.
Un modèle particulièrement intéressant a été proposé par Pop et al. [93], où le chan-
gement de conductivité électrique dans les tissus chauffés est séparé en deux parties :
une partie réversible, simplement liée à l’augmentation de la température, et une par-
tie irréversible, liée à des modifications structurelles du tissu. De cette étude ressort
que les tissus peuvent emmagasiner une certaine quantité de chaleur sans dommage.
Lorsque la quantité de chaleur dépasse une certaine valeur, des dommages irréversibles
apparaissent. Ainsi, lorsque le tissu est refroidi à sa température initiale, les valeurs de
conductivité et de permittivité ne reviennent pas à leur valeur initiale si la quantité de
chaleur absorbée a été suffisante.
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3.2 Les méthodes d’imagerie d’impédance électrique
Bien que les propriétés électriques des tissus biologiques aient été intensément étu-
diées comme montré dans la section précédente, peu de méthodes existent pour faire
des mesures non invasives de conductivité électrique. En imagerie médicale, la mé-
thode la plus ancienne et la plus développée est la Tomographie d’Impédance Elec-
trique, mais ne reste que rarement utilisée en clinique. Plusieurs autres méthodes tentent
de produire des images de l’impédance électrique des tissus, mais elles n’en sont à
l’heure actuelle qu’au stade de recherche et développement.
3.2.1 La tomographie d’impédance électrique
La technique la plus avancée aujourd’hui se nomme la Tomographie d’Impédance
Electrique [20] (EIT pour “Electrical Impedance Tomography”). Dans cette technique,
schématisée sur la figure 3.4, des dizaines d’électrodes sont placées sur le patient. Un
courant électrique suffisamment faible pour être inoffensif est injecté entre deux élec-
trodes et le potentiel dans le tissu est mesuré par toutes les autres. Puis on change
successivement d’électrodes d’injection afin d’avoir un ensemble de mesures. A partir
de l’ensemble des mesures, une image tridimensionnelle de la conductivité électrique
peut être reconstruite. Il s’agit d’un problème inverse dit “mal posé” à cause du faible
nombre de mesures comparé au nombre de points à reconstruire. Ainsi, malgré des
progrès mathématiques importants et l’utilisation d’hypothèses de reconstruction, la
résolution spatiale reste faible par rapport aux autres méthodes d’imagerie médicale
[16]. Cette technique est cependant utilisée cliniquement pour certaines pathologies du
poumon [36], en complément d’une technique d’imagerie classique. D’autres appareils
sont en cours de développement, comme pour l’imagerie de la prostate avec une sonde
endoscopique [61]. On peut également citer un appareil utilisé cliniquement nommé
T-scan basé sur ce principe, même s’il ne produit pas d’image à proprement parler. Cet
appareil permet de détecter des cancers du sein par l’injection dans le corps d’une pa-
tiente d’un courant électrique récupéré au niveau du sein : un courant anormal peut
indiquer la présence de nodules cancéreux [8].
3.2.2 L’imagerie d’impédance électrique par résonance magnétique
La Tomographie d’Impédance Electrique par Résonance Magnétique (MREIT, pour
“Magnetic Resonance Electrical Impedance Tomography”) est une technique dévelop-
pée à partir de 2002 d’imagerie d’impédance électrique utilisant, comme son nom l’in-
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FIGURE 3.4: (a) Principe de la tomographie d’impédance électrique. Des électrodes sont
placées tout autour d’un tissu à étudier. Un courant électrique est injecté dans le tissu
par deux électrodes et le potentiel électrique est capté par toutes les autres. Le schéma
représente des lignes de courant en rouge et des équipotentielles en beige. (b) Résultat
d’une tomographie d’impédance électrique au niveau de la poitrine d’un patient, avec
un niveau de couleur relié à la conductivité électrique locale. La résolution spatiale est
médiocre, mais permet pour un œil expérimenté de savoir si les poumons sont sains ou
non [72].
dique, un appareil d’imagerie par résonance magnétique [68], [125]. Le principe, repré-
senté sur le figure 3.5, est d’acquérir des images IRM du patient. Ensuite, un courant
électrique faible est envoyé dans un organe à l’aide par des électrodes. Le courant se
propage dans les tissus, avec une densité de courant supérieure dans les zones d’im-
pédance électrique faible. La propagation de ce courant modifie le champ magnétique
principal Bz , ce qui perturbe donc le signal de résonance magnétique. Ces signaux per-
turbés permettent alors de calculer l’impédance électrique locale. La résolution spatiale
est identique à celle de l’IRM [6]. L’une des difficultés actuelle est la détermination la
quantité de courant à injecter pour avoir un rapport signal sur bruit suffisant tout en ne
présentant pas de risque pour le patient [85].
3.2.3 L’imagerie acousto-électrique
Si un courant électrique est injecté dans un organe par des électrodes, il se propage
dans toutes les directions, avec une intensité qui dépend de la conductivité électrique
locale. Mais il est difficile de savoir exactement par où le courant électrique passe :
c’est l’une des principales difficultés de la tomographie de conductivité électrique. Cet
inconvénient est contourné dans la technique d’imagerie acousto-électrique[7] (aussi
appelée tomographie acousto-électrique [128]), proposée au début des années 2000. Le
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FIGURE 3.5: (a) Image IRM d’un fantôme d’agar cylindrique contenant trois échantillons
de tissu biologique. (b) Image de conductivité électrique du même échantillon en uti-
lisant la méthode de tomographie d’impédance électrique par résonance magnétique.
(c) Image des lignes de courant et de l’amplitude de la densité de courant J en chaque
point. Le courant était injecté de l’électrode de gauche vers celle de droite. (d) Densité
de flux de champ magnétique B modifié par la densité de courant montré en (c) [109].
principe de cette technique, schématisée sur la figure 3.6, est de faire passer un cou-
rant électrique dans un tissu, puis de modifier la conductivité électrique en un point en
y focalisant une onde acoustique. Cela modifie alors la propagation locale du courant
électrique. Et plus la conductivité électrique dans la zone focale de l’onde acoustique
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est forte, plus la modification du courant électrique sera importante, ce qui est mesu-
rable avec des électrodes [71], [60]. Ainsi, en focalisant l’onde acoustique en différents
endroits du tissu, on peut obtenir une image de conductivité électrique des tissus avec
une résolution spatiale de l’ordre du millimètre [86].
Impedance
Measurement
Impedance
Measurement
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FIGURE 3.6: Principe de l’imagerie acousto-électrique. Un courant électrique est injecté
dans un tissu via deux électrodes. Une onde ultrasonore est focalisée en un point du
tissu, et les changements mesurés au niveau des électrodes permettent de déduire la
conductivité électrique dans la zone focale des ultrasons.
3.2.4 La tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz
Une autre technique d’imagerie d’impédance électrique a été proposée sous le nom
d’Imagerie par Effet Hall (HEI pour “Hall Effect Imaging”) en 1998 [122]. Ce nom
a ensuite été critiqué par certains auteurs [102], car le phénomène utilisé n’est selon
eux pas l’effet Hall, si bien que d’autres appellations ont été proposées, comme la
Tomographie Magnéto-Acousto-Electrique (MAET, pour “Magneto-Acousto-Electrical
Tomography”) [126] ou la Tomographie d’Impédance Electrique par Force de Lorentz
(LFEIT pour “Lorentz Force Electrical Impedance Tomography”) [46]. Ce dernier nom,
qui a été proposé dans le cadre de cette thèse, permet à la fois de caractériser le para-
mètre étudié (l’impédance électrique) et la méthode pour y parvenir (la force de Lo-
rentz). Dans cette méthode, représentée sur la figure 3.7 et qui sera décrite plus am-
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plement dans la suite de ce chapitre, un transducteur émet des ultrasons dans un tissu
biologique soumis à un champ magnétique. Le tissu, conducteur, se déplace donc dans
un champ magnétique, ce qui induit un courant électrique par force de Lorentz. Ce
courant peut être mesuré par des électrodes placées autour de l’échantillon. Il a été
montré que ce courant est relié à l’impédance électrique, ou plus précisément aux va-
riations d’impédance électrique, dans la zone focale des ultrasons. En focalisant dans
différentes zones du tissu, une image des interfaces d’impédance électrique peut donc
être reconstruite, avec une résolution spatiale proche de celle des ultrasons [100].
B B
Mesure du
courant
Courant I
(a) (b)
FIGURE 3.7: Principe de la tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz.
Des ultrasons sont focalisés dans un tissu (a), et celui-ci est mis en mouvement dans la
zone focale (ellipse marron). Le déplacement du tissu dans un champ magnétique crée
un courant électrique mesurable par des électrodes (b).
3.2.5 La tomographie magnéto-acoustique
On peut utiliser le principe de la tomographie d’impédance électrique par force
de Lorentz en sens “inverse” [119], [122], [78]. Cette technique combine un courant
électrique et un champ magnétique pour créer des ondes ultrasonores.
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Dans cette technique, schématisée sur les figures 3.8-(a) et -(b), on émet dans un tissu
biologique un courant électrique à l’aide de deux électrodes. Le tissu étant placé dans
un champ magnétique, des mouvements seront induits par force de Lorentz. Le mouve-
ment sera d’amplitude différente de part et d’autre de chaque interface de conductivité
électrique, ce qui va donner lieu à la formation d’une onde de compression – aux fré-
quences utilisées, supérieures à la centaine de kilohertz, on peut négliger l’apparition
des ondes de cisaillement car celles-ci sont très rapidement atténuées. Les ondes de
compression peuvent être détectées par des transducteurs ultrasonores placés tout au-
tour de l’échantillon, ce qui permet grâce à leurs temps de propagation de retrouver les
sources des ondes, donc de réaliser des images des interfaces de conductivité électrique
[79], [80].
Une amélioration du dispositif a été proposée où le courant électrique est injecté
dans l’échantillon non pas à l’aide d’une paire d’électrodes, mais par induction avec
un champ magnétique variable créé une bobine : cela a donné lieu à la tomographie
magnéto-acoustique avec induction magnétique (MAT-MI pour “Magneto-Acoustic To-
mography with Magnetic Induction”) [127]. Cette méthode présente l’avantage d’être
sans contact et donc d’éviter les problèmes de contact avec les électrodes. Les derniers
résultats sont plutôt encourageants, avec des essais sur des tissus biologiques ex-vivo
[56], [57], dont un résultat est montré sur les figures 3.8-(A) et -(B).
3.3 Principe de la tomographie d’impédance électrique par
force de Lorentz
On supposera dans cette partie que le champ magnétique est selon l’axe X, la direc-
tion de propagation des ultrasons selon l’axe Z et le courant électrique principalement
selon l’axe Y. Les calculs suivants se basent sur ceux effectués par A. Montalibet [78].
3.3.1 Mouvement des ions sous l’action des ultrasons dans un champ
magnétique
Lorsqu’un champ ultrasonore est appliqué dans un tissu biologique, modélisé comme
un électrolyte, le tissu est mis en mouvement. Les ions présents dans la solution sont
supposés solvatés ; on peut alors décrire leur mouvement comme s’il était créé par une
force de friction avec le milieu déplacé par les ultrasons. Ce mouvement suit générale-
ment le mouvement global du milieu. Cependant, en présence d’un champ magnétique
B, les ions sont en plus déviés par force de Lorentz à cause de leur charge. Cela permet
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FIGURE 3.8: Principe de la tomographie magnéto-acoustique. Un courant électrique est
appliqué dans un tissu conducteur soumis à un champ magnétique (a), ce qui induit
aux interfaces de conductivité électrique (ellipse beige) une onde ultrasonore détec-
table par des transducteurs placés autour du tissu (b). Dans le cas de la tomographie
magnéto-acoustique avec induction magnétique, le courant électrique est induit grâce
à un champ magnétique transitoire. (A) Photographie d’un échantillon comprenant un
morceau de muscle de chèvre et un morceau de graisse de porc dont une image de to-
mographie magnéto-acoustique avec induction magnétique. (B) Image de conductivité
électrique prise avec la technique MAT-MI de l’échantillon présenté en (A) [56].
d’écrire l’équation du mouvement pour un ion :
ms
du
dt
= −k(u− v) + qu ∧B (3.4)
avec ms masse de l’ion solvaté, u vitesse de l’ion, v = vez vitesse du fluide mise en
mouvement par les ultrasons, k coefficient de frottement, B champ magnétique et q
charge de l’ion.
Le coefficient k peut simplement être évalué avec une expérience où un ion est dé-
placé par un champ électrique E dans un fluide où il a atteint sa vitesse limite vlim,
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comme décrit par l’équation 3.5 :
kvlim = qE
⇒ kq = Evlim = 1µ
(3.5)
µ étant défini comme la mobilité de l’ion. Ce coefficient vaut typiquement 5.108 T−1
pour un ion solvaté.
En remplaçant k par q/µ dans l’équation (3.4), on obtient donc simplement
du
dt
+
q
µms
(u− vez) = q
ms
u ∧B (3.6)
Il n’y a aucun mouvement dans la direction X, donc on peut étudier le mouvement
dans le plan YZ seulement. L’équation 3.6 se décompose selon les directions Y et Z en
deux équations différentielles couplées.
On suppose que vz est de la forme V sin(ωt) à une fréquence f = 500 kHz, soit
ω ≈ 3.106 rad.s−1, et on prend comme ordre de grandeur q = 1, 6.10−19 C,ms = 2006,02.1023
kg, B = 1 T et µ = 5.108 T−1.
La résolution de ces équations donnent pour les expressions de uz et uy :{
uz =
V ω
α (cosωt− e−αt cosβt) + V ω
2β
α2
(−e−αt sinβt− cosωt) + V sin(ωt)
uy =
V ω
α (−e−αtsinβt) + V ω
2β
α2
(e−αt cosβt− cosωt)− V ω2β
α2
cos(ωt)
(3.7)
avec α = qµms ≈ 9.109 s−1 et β =
qB
ms
≈ 500 s−1
En gardant les termes dominants à t ≈ 1/ω ≈ 2 µs, on obtient alors :
{
uz = v0 sinωt
uy = v0µB sinωt
(3.8)
On retrouve ainsi l’équation donnée par Montalibet [78] : uy = µBuz . Tout se passe
comme si le mouvement selon Z était uniquement dû aux ultrasons et le mouvement
selon Y à la déviation par le champ magnétique. Dans toute la suite, on supposera donc
que la vitesse uz des ions sera égale à vz et que la vitesse uy sera égale à µBuz . Cela
donne, pour un déplacement de l’ordre de un micromètre dans la direction Z, une dé-
viation d’environ dix femtomètres dans la direction Y, soit quelques noyaux atomiques !
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3.3.2 Densité de courant créée
Le déplacement différent des charges positives et négatives entraine l’apparition
d’une densité de courant électrique j, définie par
∑
k ρkuk, avec ρk la densité de charge
k et uk la vitesse moyenne des charges k.
En décomposant selon les axes Y et Z, on peut donc écrire
j =
∑
k
ρkuk,zez +
∑
k
ρkuk,yey (3.9)
Après un temps de transition négligeable, la vitesse des ions uk,z est égale à la vi-
tesse du milieu vz , pour les ions positifs comme pour les ions négatifs. On obtient alors∑
ρkuk,zez = vzez
∑
ρk = 0, car le milieu est globablement neutre. La composante
selon Z de la densité de courant est donc nulle.
Remplaçons uk,y par µBuk,z = µBvz : cela donne
∑
ρkuk,yey = vzBey
∑
ρkµk.
Cette grandeur n’est pas nulle car la mobilité dépend de la charge. Cette grandeur est
définie comme égale à σ, la conductivité électrique du milieu.
La densité de courant locale peut donc être définie par :
j = σvzBey (3.10)
3.3.3 Détection du courant
En mesurant la densité de courant j sur une surface S (par exemple, la surface de
l’électrode de mesure, avec une normale selon ez), on obtient un courant électrique
global I :
I =
∫ ∫
j.dS =
∫ ∫
σvzBdxdz (3.11)
La vitesse particulaire et la pression d’un fluide sont reliées par la relation ρdvdt =
−∇p, que l’on peut réécrire sous la forme vz = −1ρ
∫ dp
dzdt. On peut donc écrire :
I = −
∫ ∫
(
σ
ρ
(
∫
dp
dz
dt)Bdxdy) (3.12)
Une intégration par parties de l’équation (3.12) donne alors :
I = [−σ
ρ
B
∫
pdt]z2z1 +
∫ d(σBρ )
dz
(
∫
pdt)dz) (3.13)
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Le premier terme est nul si l’onde ultrasonore n’atteint pas les électrodes [78].
Supposons que l’onde soit progressive et non atténuée dans la zone de mesure : on
a donc un lien entre le temps et la distance et
∫
p(t, z)dt = f(t − z/c). En supposant
que le champ magnétique B et la densité du milieu ρ sont homogènes dans le milieu
(ce dernier terme présentant des variations inférieures à 10 % dans les tissus mous), on
obtient :
I(t) =
Bρ
c
∫ ∞
0
H(τ)f(t− τ)dτ = Bρ
c
(H ? P )(t) (3.14)
avec τ = z/c, H(τ) = dσdz et ? le symbole du produit de convolution. Cette équation
est donc le produit de convolution entre la variation de conductivité électrique H et
la forme du signal ultrasonore P . En d’autre mots, le courant électrique détecté par
les électrodes représente temporellement le signal ultrasonore à chaque interface de
conductivité électrique, ce qui est représenté sur la figure 3.9
3.3.4 Existence d’un speckle acousto-électrique
Comparons le signal donné par l’équation 3.14 à un signal d’échographie. Suppo-
sons que l’onde acoustique, se propageant toujours selon l’axe Z, ne soit que très peu
atténuée par les hétérogénéités acoustiques : celles-ci ne réfléchissent donc qu’une faible
partie des ultrasons, et on reste dans un régime de diffusion simple (non multiple).
La pression mesurée au temps t sera égale à 3.15 :
p(t) =
∑
k
R(zk)f(t− 2zk/c) (3.15)
avec zk la position de chaque hétérogénéité acoustique k, R(zk) le coefficient de ré-
flexion de chaque hétérogénéité (petit devant 1), f la forme du signal ultrasonore.
Dans un modèle continu, cela donne avec τ = z/c :
p(t) =
∫ ∞
0
R(τ)f(t− 2τ)dτ (3.16)
Ce qui correspond à un facteur 2 près au produit de convolution entre la distribu-
tion de coefficients de réflexion R et la forme du signal ultrasonore f . Cela signifie que
si les hétérogénéités sont suffisamment proches les unes des autres et que le signal ul-
trasonore est suffisamment long, on peut observer des interférences entre les ondes ré-
fléchies. Cela donne des zones brillantes ou sombres, selon que les interférences soient
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FIGURE 3.9: Supposons que la conductivité électrique présente trois variations dans la
direction Z, direction selon laquelle se propage une impulsion ultrasonore composée
d’une seul sinusoïde. Le courant électrique mesuré par les électrodes, proportionnel
au produit de convolution entre le gradient de conductivité électrique avec la pres-
sion ultrasonore, aura temporellement la forme d’une sinusoïde à chaque variation de
conductivité électrique.
respectivement constructives ou destructives : on nomme ce phénomène les tavelures
ultrasonores, ou plus fréquemment speckle ultrasonore [18] par analogie avec le speckle
optique.
Les équations (3.16) et (3.14) sont finalement tout à fait similaires, en remplaçant
le coefficient de réflexion R (relié à la variation d’impédance acoustique) par la varia-
tion de conductivité électrique dσdz . On peut donc définir un speckle électro-acoustique :
il est de nature électrique, car il s’agit d’inhomogénéités de conductivité électrique, et
acoustique, car la taille des inhomogénéités est reliée à la longueur d’onde acoustique.
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3.4 Dispositif expérimental
L’expérience effectuée est schématisée sur la figure 3.12. Un courant électrique de
1 V à 0,5 MHz de trois sinusoïdes par salve à une fréquence de répétition de 100 Hz
était émis par un générateur (HP33120A, Agilent, Santa Clara, CA, Etats-Unis) relié à
un amplificateur de puissance de 200 W (LA200H, Kalmus Engineering, Rock Hill, SC,
Etats-Unis). Ce courant était transmis à un transducteur à 0,5 MHz, de diamètre 50 mm
et focalisé à 210 mm placé dans une cuve d’eau dégazée de 100x50x50 cm3. Les champs
de pression simulés montrent que le faisceau ultrasonore a une largeur à mi-hauteur
d’environ 2 cm, avec une pression efficace au point focal de 3 MPa, comme montré par
les figures 3.10 et 3.11.
FIGURE 3.10: Simulation du champ de pression du transducteur dans le plan YZ, pour
X = 0 mm, Y = -40 à 40 mm, Z = 0 à 400 mm, avec pas de 0,2 mm. Le faisceau est à peu
près cylindrique de Z = 100 à 400 mm, avec un diamètre un peu inférieur à 20 mm. La
pression diminue de 3,2 MPa à Z = 150 mm à 1 MPa à Z = 400 mm.
Une cuve d’huile de 20x4x15 cm3 était placé de 15 à 35 cm du transducteur le long
de l’axe ultrasonore. Cette cuve d’huile était placée au milieu d’un aimant permanent
en forme de U décrit dans le chapitre 2, avec photographie et simulation de champ ma-
gnétique sur la figure 2.9. Cette cuve servait d’isolant pour éviter tout courant parasite
entre les électrodes et le transducteur.
Les différents échantillons étaient placés dans cette cuve de 22 à 28 cm du trans-
ducteur. Trois types d’échantillons ont été testés : des petites cuves d’eau salée à 30%
en sel (soit 300 g/L) avec le long de l’axe acoustique des membranes perméables aux
ultrasons ; des fantômes de gélatine à 10% en sel et 5% en gélatine ; ou des morceaux de
muscle animal, souvent avec une interface de graisse visible (bœuf, porc, poulet).
Une paire d’électrodes en cuivre de taille 10x3x0,1 cm3 était placée au contact de
l’échantillon, respectivement dessus et dessous. Les électrodes étaient reliées via un
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FIGURE 3.11: Simulation du champ de pression du transducteur dans le plan XY, pour
X = -40 à 40 mm, Y = -40 à 40 mm, Z = 210 mm, avec pas de 0,2 mm. On observe
une décroissance du faisceau autour de l’axe, avec quelques oscillations. La largeur à
mi-hauteur du faisceau vaut 18 mm.
amplificateur de courant de 1 MV/A (HCA-2M-1M, Laser Components, Olching, Ger-
many) et un filtre de 0,1 à 2 MHz (NF Corporation FV-628B, Yokohama, Japon) à un os-
cilloscope avec une entrée à 50 Ω (WaveSurfer 422, LeCroy, Chestnut Ridge, NY, Etats-
Unis) qui effectuait des moyennes sur 2000 acquisitions. Les signaux étaient ensuite
enregistrés et analysés par le logiciel Matlab (The MathWorks, Natick, MA, Etats-Unis).
Ce logiciel filtrait les signaux entre 0,1 et 1 MHz et calculait la valeur absolue de la trans-
formée de Hilbert du signal pour trouver l’enveloppe de ce signal. Cette enveloppe était
ensuite convertie en niveaux de couleur.
Comme vu dans la partie théorique, le signal donne le gradient de conductivité élec-
trique le long d’une ligne seulement. Afin de réaliser une image complète des gradients
de conductivité électrique, le transducteur pouvait être déplacé pas à pas verticalement
pour former une image ligne par ligne.
3.5 Expériences mises en œuvre
3.5.1 Objectivation du signal
Cette partie avait pour but de créer un courant par force de Lorentz, de détecter
celui-ci et de s’assurer que ce courant est bien dû à l’interaction entre les ultrasons et
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 77
Chapitre 3. Tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz
FIGURE 3.12: Dans le dispositif de base, un transducteur à 500 kHz émet des ultrasons
sur un échantillon placé entre deux électrodes dans une cuve d’huile au milieu d’un
champ magnétique d’environ 300 mT créé par un aimant en U. Le courant électrique
induit est reçu par les deux électrodes puis mesuré. Le tout est placé dans une cuve
d’eau dégazée.
le champ magnétique. Dans ces expériences, l’échantillon était une petite cuve d’eau
salée isolée du milieu externe par une membrane perméable aux ultrasons. La salve
ultrasonore était composée de dix sinusoïdes, afin que le signal soit bien visible.
3.5.1.1 Le signal détecté dépend-il de la présence d’ultrasons ?
Nous avons d’abord voulu vérifier que la présence d’ultrasons dans le fantôme est
bien nécessaire à l’obtention du signal.
Matériel et méthodes Pour cela, une expérience a été faite en plaçant un absorbant
ultrasonore épais de 2 cm entre le transducteur ultrasonore et l’échantillon.
Résultats et discussions On observe sur la figure 3.13 que le premier ensemble de
pics reste quasiment inchangé entre les deux expériences, alors que le second disparait.
Les ultrasons sont donc nécessaires au deuxième ensemble de pics mais pas au premier.
3.5.1.2 Le signal détecté dépend-il de la présence d’un champ magnétique ?
D’après le modèle théorique, le champ magnétique est nécessaire à l’obtention d’un
courant électrique par force de Lorentz.
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FIGURE 3.13: Le signal issu des électrodes est mesuré sans absorbant entre le trans-
ducteur et le fantôme (signal bleu) puis avec un absorbant entre le transducteur et le
fantôme (signal rouge). On observe que le premier ensemble de pics est quasiment in-
changé tandis que le deuxième disparait après ajout de l’absorbant.
Matériel et méthodes Cette hypothèse a été testée en retirant l’aimant sans autre mo-
dification dans le dispositif.
Résultats et discussion Les résultats, visibles sur la figure 3.14, montrent que le pre-
mier ensemble de pics reste quasiment inchangé entre les deux expériences, mais que le
deuxième disparait. Le champ magnétique est donc nécessaire au deuxième ensemble
de pics mais pas au premier.
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FIGURE 3.14: Le signal issu des électrodes est mesuré avec un aimant autour du fan-
tôme (signal bleu) puis sans aimant (signal rouge). Le premier ensemble de pics est
quasiment inchangé tandis que le deuxième disparait après retrait de l’aimant.
3.5.1.3 Le signal détecté est-il décalé dans le temps si on déplace l’échantillon par
rapport au transducteur ?
Nous avons regardé si la distance entre le transducteur et l’échantillon a une in-
fluence sur le temps de réception du signal.
Matériel et méthodes Une expérience a été réalisée avec l’échantillon placé à 16 puis
à 10 cm du transducteur.
Résultats et discussions On observe sur la figure 3.15 que le deuxième ensemble de
pics commence vers 70 µs après l’émission avec le fantôme à 10 cm du transducteur, et
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FIGURE 3.15: Le signal issu des électrodes est mesuré avec le fantôme à 16 cm du trans-
ducteur (signal bleu) puis à 10 cm du transducteur (signal rouge). On observe que le
signal arrive plus tôt, avec un temps compatible avec la durée de propagation des ul-
trasons.
vers 110 µs avec le fantôme à 16 cm du transducteur. Avec une vitesse de propagation
de 1500 m.s−1, cela correspond à des distances entre l’émission et la réception de 10,5
et 15,5 cm respectivement ce qui correspond approximativement à la distance entre le
transducteur et le fantôme. Cependant, le premier ensemble de pics n’a pas été modifié
et n’est donc pas été influencé par la position du fantôme.
3.5.1.4 Le signal détecté dépend-il de la conductivité électrique de l’échantillon ?
Le signal électrique est supposé dépendre au gradient de conductivité électrique.
La relation étant plutôt complexe (produit de convolution), nous avons simplement
vérifié qu’un gradient de conductivité électrique plus faible donnait effectivement un
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signal plus faible.
Matériel et méthodes Une expérience a donc été mise en oeuvre avec un échantillon
à 30 g.L−1 en sel puis un deuxième de taille identique au précédent sans ajout de sel,
donc avec une conductivité électrique égale à celle de l’eau du robinet.
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FIGURE 3.16: Le signal issu des électrodes est mesuré avec échantillon salé (signal bleu)
puis un échantillon sans sel (signal rouge). Le premier ensemble de pics est quasiment
inchangé, et le deuxième diminue notablement lorsque le gradient de conductivité élec-
trique est plus faible.
Résultats et discussions On constate sur la figure 3.16 que l’amplitude de l’ensemble
de pics apparaissant vers 100 µs diminue drastiquement entre l’échantillon salé, qui
donne un gradient de conductivité électrique important, qu’avec l’échantillon non salé,
avec un gradient de conductivité électrique plus faible. Cependant, le premier ensemble
de pics n’est pas modifié notablement.
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3.5.1.5 Le signal détecté dépend-il de l’émission/réception d’ultrasons par le
transducteur ?
Les expériences précédentes montrent un signal au moment de l’émission qui res-
semble fortement au signal électrique émis par le générateur. Ce signal pourrait être
expliqué par la conversion du courant électrique en ultrasons qui émet des parasites
électromagnétiques détectés par les électrodes.
Matériel et méthodes Pour vérifier cela, un réflecteur de PVC de 3 cm de large a
été placé entre le fantôme et le transducteur, à 2 cm de ce dernier. Il était orthogonal
à l’axe ultrasonore de façon à ce que les échos ultrasonores reviennent au niveau du
transducteur.
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FIGURE 3.17: Le signal issu des électrodes est mesuré avec un réflecteur de PVC face au
transducteur, à 2 cm de celui-ci. On observe l’apparition d’un nouvel ensemble de pics
à environ 25 µs de l’émission.
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Résultats et discussions On remarque sur la figure 3.17 qu’un signal est apparu à
partir de 25 µs environ. Cela correspond à une distance d’environ 4 cm, soit 2 cm aller-
retour. On constate également dans les expériences ultérieures la présence systématique
de ce signal à une distance deux fois supérieure aux surfaces réfléchissantes (toujours
avec une vitesse de propagation de 1500 m.s−1. On peut donc en conclure que le méca-
nisme de conversion électrique/mécanique produit un signal électrique au niveau des
électrodes, que ce soit à l’émission ou la réception.
3.5.1.6 Conclusion
D’après les éléments ci-dessus, le signal détecté est composé de deux parties :
• des parasites électromagnétiques émis lors de l’émission ou de la réception d’ul-
trasons par le transducteur. Ces parasites se propagent du transducteur aux élec-
trodes qui font office d’antenne, et ce à une vitesse très élevée (proche de la vitesse
de la lumière) face à la vitesse moyenne des ultrasons (1500 m/s). Ces parasites
peuvent être réduits grâce à un blindage et une mise à la masse des différents
éléments du dispositif.
• un signal qui dépend des ultrasons, du champ magnétique, de la conductivité
électrique et qui apparait aux interfaces de conductivité électrique. Il s’agit du
signal acousto-magnétique que l’on souhaite détecter.
Afin de s’affranchir des parasites électromagnétiques qui ont une amplitude sou-
vent proche voire supérieure au signal recherché, on peut blinder les éléments du dis-
positif, mais cela s’est avéré insuffisant dans notre dispositif. Il est également possible
enregistrer le signal acoustique réfléchi, comme en échographie mode A, et soustraire
celui-ci au signal acousto-magnétique. Cette idée s’avère néanmoins très sensible au
bruit et donc n’a pas pu être utilisée dans nos expériences. Enfin, on peut laisser une
distance suffisante entre le transducteur et le fantôme pour que les signaux acousto-
magnétiques recherchés apparaissent avant que les échos ultrasonores n’arrivent au
niveau du transducteur. Cette méthode, facile à mettre en oeuvre, a été retenue pour la
suite.
Enfin, nous avons remarqué que les signaux sont tout à fait reproductibles au cours
du temps, aucune variation n’étant détectée d’une expérience à l’autre, toute choses
étant égales par ailleurs.
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3.5.2 Image d’un échantillon de gélatine salée
Matériel et méthodes La technique d’imagerie a été appliquée sur un fantôme que
l’on peut voir sur la figure 3.18, composé de 10% en gélatine et 10 g.L−1 de sel, donnant
une conductivité électrique égale à 2 S/m. Ce fantôme avait une forme particulière, avec
deux interfaces d’entrée et deux interfaces de sortie. Des acquisitions ont été faites ligne
par ligne, avec 140 lignes séparées chacune de 0,25 mm. Avec 2000 acquisitions par ligne
à 2 minutes par ligne, l’acquisition a pris approximativement 5 heures. Simultanément,
une image ultrasonore a été acquise et reconstruite ligne par ligne à partir des échos
ultrasonores.
FIGURE 3.18: Photographie du fantôme de gélatine utilisé dans l’expérience. On ob-
serve deux interfaces d’entrée et deux interfaces de sortie, comme indiqué par les quatre
flèches violettes.
Résultats et discussions L’image ultrasonore du fantôme est représentée sur la figure
3.19-(a) et l’image d’impédance électrique par force de Lorentz (que l’on nommera sim-
plement “image d’impédance électrique” par la suite) est visible sur la figure 3.19-(b).
On peut reconnaitre les interfaces d’entrée et de sortie (flèches violettes) à la fois sur
l’image ultrasonore et l’image d’impédance électrique. Le faisceau ultrasonore ayant
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une largeur supérieure à un centimètre, on voit des interfaces différentes sur une même
ligne.
Cette expérience montre que le dispositif est adapté pour observer des interfaces de
conductivité électriques.
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FIGURE 3.19: (a) Image ultrasonore du fantôme de gélatine. (b) Image d’impédance
électrique correspondante du fantôme de gélatine. Le faisceau ultrasonore ayant une
largeur de presque deux centimètres, on voit plusieurs interfaces sur une même ligne.
On distingue néanmoins sur l’image d’impédance électrique comme sur l’image ultra-
sonore les deux interfaces d’entrée et les deux de sortie comme indiqué par les flèches
violettes.
3.5.3 Image de tissus organiques
Matériel et méthodes La technique d’imagerie a été appliquée sur un morceau de côte
de bœuf issu d’une boucherie, que l’on peut voir sur la figure 3.20. Cet échantillon pré-
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sente deux interfaces d’entrée et une couche de graisse marquée ; le muscle lui-même
est peu homogène, avec de nombreuses inclusions de graisse. Une image a été faite
ligne par ligne, avec 96 lignes séparées chacune de 0,5 mm. Avec 2000 acquisitions par
ligne à 2 minutes par ligne, l’acquisition a pris approximativement 3,5 heures.
FIGURE 3.20: Photographie de la côte de boeuf utilisée dans l’expérience. Cet échan-
tillon présente deux interfaces d’entrée, une couche de graisse marquée et des couches
de muscle peu homogène.
Résultats et discussions L’image ultrasonore du fantôme est représentée sur la figure
3.21-(a) tandis que l’image d’impédance électrique est visible sur la figure 3.21-(b).
On peut reconnaitre les interfaces d’entrée (flèches violettes) à la fois sur l’image
ultrasonore et l’image d’impédance électrique, bien que l’interface du bas soit diffici-
lement visible sur l’image d’impédance électrique. L’interface de graisse semble être
visible sur l’image d’impédance électrique sans l’être sur l’image ultrasonore – ce qui
semblerait normal vu la grande différence et de conductivité électrique et la faible dif-
férence d’impédance acoustique entre la graisse et le muscle. La résolution spatiale est
comparable entre l’image ultrasonore et l’image d’impédance électrique, maise reste
cependant médiocre avec notamment un ensemble de taches qui seront discutées dans
le paragraphe suivant. La résolution spatiale pourrait être améliorée dans l’axe ultra-
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FIGURE 3.21: (a) Image ultrasonore de la côte de boeuf ; (b) Image d’impédance élec-
trique de la côte de boeuf.
sonore en augmentant la fréquence ultrasonore pour diminuer la longueur d’onde et
dans l’axe transverse en utilisant des faisceaux ultrasonores plus fins.
3.5.4 Observation du speckle électro-acoustique
D’après la partie théorique, les images d’impédance électrique de tissus présen-
tant des hétérogénéités devraient présenter une texture granuleuse similaire de spe-
ckle acousto-électrique similaire au speckle ultrasonore. Cependant, le speckle électro-
acoustique n’est pas forcément identique au speckle ultrasonore, car il peut y avoir des
hétérogénéités électriques et non acoustiques et vice-versa : par exemple une petite in-
clusion de graisse aura une conductivité électrique différente du muscle alentours, mais
quasiment la même impédance acoustique.
Matériel et méthodes Afin de caractériser ce speckle, une expérience a été faite en mo-
difiant l’angle d’imagerie. Deux images faites à partir d’un angle différent présenteront
en effet un speckle différent si l’angle est suffisamment important : il s’agit typiquement
d’un angle donnant dans l’image un déplacement d’une longueur d’onde [121]. L’ima-
gerie composée (ou compound imaging) en ultrasons est d’ailleurs basée sur ce principe :
on réalise des images à partir de plusieurs angles proches, la moyenne des images di-
minue le speckle des images tout en conservant les interfaces d’impédance acoustique
[59]. Pour cela, des images d’un morceau de côte de porc visible sur la figure 3.22 ont
été faites avec cinq angles différents. Les images ultrasonores et d’impédance électrique
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ont été acquises simultanément. Les angles choisis étaient de -2o à 2o avec un pas de 1
o, l’axe Z étant pris comme angle égal à 0o et le centre de rotation étant au milieu du
transducteur. La distance entre le transducteur et le fantôme étant de 22 cm, cela donne
un déplacement approximatif vertical de -8 à +8 mm, la longueur d’onde étant de 3 mm
à 500 kHz.
FIGURE 3.22: Photographie de la côte de boeuf utilisée dans l’expérience. On observe
une couche de graisse, puis un morceau de muscle avec une forme en “L”
Résultats et discussions La figure 3.23 représente les images ultrasonores et d’impé-
dance électrique à 5 angles différents : -2o, -1o, 0o, +1o et +2o.
On peut observer sur les images que les interfaces principales sont nettement vi-
sibles. On voit néanmoins des changements de texture entre ces interfaces, d’autant
plus importants que l’angle est différent, bien que cela reste difficile à quantifier. Ces
changements ne sont pas dus à des variations temporelles aléatoires des signaux, étant
donné la reproductibilité des expériences au cours du temps.
On peut donc concevoir une image composée en réalisant des moyennes sur les ac-
quisitions à cinq angles différents, comme représenté sur l’image 3.24. Cela permet de
diminuer la présence du speckle sur les images, et donc améliorer légèrement la qualité
des images - même si cela n’est pas évident sur l’image présentement obtenue. Ce-
pendant, l’application la plus intéressante serait non pas de réduire ce speckle, mais de
l’utiliser pour caractériser les tissus et leur état, comme le font les médecins en échogra-
phie.
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FIGURE 3.23: (a) Images ultrasonores de la côte de porc, aux angles -2, -1, 0, 1 et 2 o. (b)
Image d’impédance électrique correspondantes de la côte de porc, aux angles -2, -1, 0,
1 et 2 o. Les interfaces principales sont nettement marquées sur l’ensemble des images.
Les variations plus faibles, interprétées comme du speckle, varient entre les différents
angles, surtout entre les angles “extrêmes”.
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FIGURE 3.24: (a) Image ultrasonore composée à partir d’une moyenne des acquisitions
cinq angles différents. (b) Image d’impédance électrique dcomposée à partir d’une
moyenne des acquisitions cinq angles différents.
3.5.5 Suivi de lésion thermique
Dans la section 3.1.6 consacré à l’influence de la température sur l’impédance élec-
trique des tissus, nous avons vu qu’une lésion thermique modifiait la conductivité élec-
trique des tissus. Le but de cette expérience était la méthode était suffisamment efficace
pour observer un changement suite à une lésion thermique.
Matériel et méthodes Pour cela, une image d’un échantillon de blanc de poulet de
4x3x5 cm3 était observé par le transducteur avec 60 lignes séparées de 2 mm. Afin d’ob-
tenir un signal plus important, chaque salve était composée de cinq sinusoïdes au lieu
de trois. Cet échantillon était placé de 22 à 27 cm du transducteur. Puis, le transducteur
était retiré à l’aide d’un banc motorisé pour laisser place à un transducteur de théra-
pie ultrasonore. Ce deuxième transducteur, placé à 2 cm de la face avant de l’échan-
tillon, était focalisé à 50 mm et avait une fréquence centrale de 0,5 MHz. Un générateur
amplifié par un amplificateur 500 W (1040L, Electronics and Innovation Engineering,
Rochester, NY, Etats-Unis) émettait durant 60 secondes avec un cycle de 50 % un si-
gnal électrique de puissance 16W comme mesuré par un wattmètre (392.4017.02 NAP,
Rhode & Schwartz GmbH, Munich, Allemagne). Le transducteur a effectué 30 lésions
successives séparées de 1 mm chacune, formant une bande verticale de lésions sur 3
cm de hauteur et une zone non insonifiée de 1 cm dessous. Puis, le transducteur était
retiré, et après 10 minutes d’attente pour que le tissu refroidisse, le transducteur initial
d’imagerie était replacé à sa position initiale pour acquérir une nouvelle image. Enfin,
l’échantillon a été retiré et coupé en deux afin d’évaluer l’étendue de la lésion HIFU.
Résultats et discussions La figure 3.25-(a) montre la face arrière de l’échantillon de
poulet après lésion thermique. La lésion s’est propagée jusqu’aux bords de l’échan-
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tillon, sauf celui du bas. La figure 3.25-(b) montre une coupe centrale du blanc de poulet
après lésion thermique. On observe une bande de tissu lésé de 3 cm de haut, de 1 cm de
la face avant et à la face arrière. Une bande 1 cm de haut de tissu non lésé est présente
sous la lésion thermique.
FIGURE 3.25: (a) Photographie de la face arrière de l’échantillon de blanc de poulet
après lésion thermique. (b) Photographie d’une coupe centrale l’échantillon de blanc
de poulet après lésion thermique.
Les images ultrasonore et d’impédance électrique avant et après lésion thermique
sont représentées sur les figures 3.26-(a) et (b) et 3.27-(a) et (b) respectivement. On ob-
serve sur toutes les images l’interface d’entrée et une texture granuleuse à l’intérieur
du tissu. Les taches blanches en haut à gauche et l’autre en bas à gauche de l’image
ultrasonore, indiquées par des flèches violettes, correspondent à des réflexions sur les
entretoises du support ; ces entretoises, plongées dans le bain d’huile non conducteur,
sont elles-mêmes non conductrices et donc ne sont pas visibles sur l’image d’impédance
électrique. Les interfaces ont une épaisseur assez importante et ont un aspect de bande-
lettes verticales, surtout sur l’image d’impédance électrique, ce qui est dû à l’utilisation
de cinq sinusoïdes lors des séquences d’imagerie.
On voit sur les deux images après lésion thermique les mêmes interfaces d’entrée
que sur les images avant lésion thermique. Cependant, plus en profondeur et sur la
partie haute de l’image, dans la zone encadrée par un pointillé violet, on remarque une
modification de texture. Cette zone se superpose à la zone lésée. En-dehors de cette
zone, on observe quelques changements sur l’image ultrasonore, mais quasiment pas
sur l’image d’impédance électrique. Ces observations sont plus claires si l’on soustrait
les signaux acquis avant à ceux acquis après après lésion thermique, ce qui permet de
reconstruire une image des différences comme sur la figure 3.28.
Cette expérience a montré que la tomographie d’impédance électrique par force de
Lorentz peut être potentiellement utilisée pour suivre des lésions thermiques. Les dif-
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FIGURE 3.26: (a) Image ultrasonore de l’échantillon avant lésion thermique. (b) Image
d’impédance électrique de l’échantillon avant lésion thermique.
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FIGURE 3.27: (a) Image ultrasonore de l’échantillon après lésion thermique, avec la zone
correspondant à la lésion thermique encadrée en pointillés violets. (b) Image d’impé-
dance électrique de l’échantillon avant lésion thermique, avec la zone correspondant à
la lésion thermique encadrée en pointillés violets.
férences sur les images d’impédance électrique avant et après lésion sont certainement
dues aux modifications de conductivité électrique dus à la lésion thermique. Cepen-
dant, il n’est pas suffisamment clair sur les images s’il s’agit de modifications d’hété-
rogénéités changeant le speckle acousto-électrique, de changements globaux de conduc-
tivité électrique, voire éventuellement d’effets de la température si le tissu n’était pas
parfaitement refroidi. Pour investiguer cela, il est nécessaire d’améliorer la qualité des
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FIGURE 3.28: Différence entre l’image d’impédance électrique avant et après lésion ther-
mique. Les principales modifications sont observées dans la zone lésée, comme indi-
quée par l’encadré violet.
images, et tout particulièrement la résolution spatiale.
3.6 Bilan du chapitre
3.6.1 Principaux résultats
L’objectif de ce travail était d’étudier une méthode d’imagerie de la conductivité
électrique que nous avons nommée Tomographie d’Impédance Electrique par Force de
Lorentz. Dans cette méthode, on met en mouvement grâce à des ultrasons focalisés un
morceau de tissu biologique placé dans un champ magnétique. Cela induit un courant
électrique par force de Lorentz, mesurable par des électrodes. Ce courant est relié aux
variations d’impédance électrique le long de l’axe ultrasonore. Le principal intérêt de
cette méthode réside dans sa résolution spatiale : celle-ci est en théorie proche de la
longueur d’onde ultrasonore.
La première partie de ce travail a consisté à objectiver le signal afin s’assurer que
le courant détecté est effectivement celui induit par force de Lorentz. Il s’avère que
l’émission et la réception d’ultrasons par le transducteur s’ajoute au signal induit, ce
qui a posé plusieurs difficultés expérimentales.
La technique a ensuite été appliquée sur des fantôme de gélatine et de morceaux
de tissus biologiques. Les images d’impédance électrique et les images ultrasonores
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sont cohérentes entre elles, lorsque les interfaces d’impédance électrique et acoustique
étaient présentes aux mêmes emplacements. L’interface de graisse d’un tissu biologique
a notamment été observée sur une image d’impédance électrique sans être visible sur
l’image ultrasonore associée, ce qui a été expliqué par la forte variation d’impédance
électrique et la faible variation d’impédance acoustique de cette couche par rapport au
reste du muscle.
A l’instar des échographies, les images issues de cette méthode sont censées pré-
senter un speckle électroacoustique. Celui-ci est en effet dû à des hétérogénéités de na-
ture électrique mais reliées à la longueur d’onde acoustique. La résolution spatiale des
images étant cependant médiocre et le signal détecté faible, ce speckle est difficilement
observable. Néanmoins, des variations faibles d’angle d’imagerie montrent des inter-
faces quasiment identiques, mais des motifs à l’intérieur du tissu légèrement différents,
ce qui est un indice de la présence du speckle recherché. Le principal intérêt ne serait
cependant pas de réduire ce speckle avec des techniques d’imagerie composée, comme
présentée dans ce chapitre, mais de l’utiliser pour caractériser les tissus.
Enfin, nous avons tenté de faire des images de lésion thermique avec cette méthode.
En effet, comme les tissus lésés thermiquement présentent une conductivité électrique
différente des tissus normaux, la méthode peut potentiellement localiser ces zones. Mal-
gré la faible résolution spatiale de la méthode, on observe quand même une modifica-
tion dans l’image d’impédance électrique, sans que cette modification ne soit clairement
délimitée.
3.6.2 Avenir de la méthode
La tomographie d’impédance électrique par force de Lorentz induite par ultrasons
présente de nombreuses similarités avec l’échographie : images des interfaces d’im-
pédance, présence de speckle, résolution millimétrique. Plusieurs des méthodes déri-
vées de l’échographie standard sont donc théoriquement envisageables dans cette tech-
nique, comme l’imagerie composée. Afin de caractériser le speckle électroacoustique
comme présenté dans cette thèse, il serait intéressant de faire des images à différentes
fréquences ultrasonores afin de’éavluer l’évolution de la taille typique des grains – cela
n’a pu être fait avec le matériel disponible au laboratoire.
La position des électrodes n’étant pas critique [78], on peut envisager une sonde
spéciale comprenant un transducteur ultrasonore et deux électrodes placées de part et
d’autre pour récupérer le courant.
La principale difficulté reste cependant la faiblesse du courant électrique créé. Il est
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possible d’augmenter celui-ci d’un facteur 10 environ à l’aide d’un champ magnétique
plus puissant. En utilisant un appareil IRM, même si l’on perdrait en même temps en
légèreté et en coût on gagnerait en puissance et en homogénéité du champ magné-
tique. L’utilisation de larges électrodes permet de recueillir plus de courant, mais il est
probable que le gain potentiel soit inférieur à un ordre de grandeur par rapport aux
configurations actuellement utilisées. Le capteur de courant peut par contre être lar-
gement optimisé : comme on connait exactement le signal recherché, les méthodes de
filtrage peuvent extraire le signal utile sans être obligé d’effectuer des moyennes sur de
nombreuses acquisitions.
Un autre axe de développement serait de développer une méthode d’imagerie avec
des ondes ultrasonores planes acquises à différents angles, comme en échographie ul-
trarapide. On gagnerait en vitesse d’acquisition et peut-être en qualité de reconstruc-
tion. Ceci se rapproche notamment de techniques d’imagerie acousto-électrique ultra-
rapide actuellement en développement [96].
Plusieurs applications sont envisageables. Comme évoqué précédemment, cette mé-
thode présente un contraste différent de l’IRM, de l’échographie ou des radiographies :
on peut donc observer des choses invisibles avec d’autres méthodes, notamment grâce
au speckle des images. De plus, comme cela a été fait durant cette thèse, le matériel peut
réaliser simultanément une échographie, donnant par là une image multimodale en
temps réel.
Une application particulièrement intéressante serait d’utiliser l’influence de la tem-
pérature sur la conductivité électrique des tissus, afin de réaliser suivi en temps réel des
traitements par ultrasons focalisés.
96 Pol Grasland-Mongrain
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Imagerie d’ondes de cisaillement
induites par force de Lorentz
4.1 L’élastographie par ondes de cisaillement
4.1.1 L’élasticité des tissus biologiques
Comme montré sur le tableau 4.1, certains tissus pathologiques comme les tumeurs
du sein ou de la prostate présentent une élasticité différente des tissus sains, élasticité
que l’on peut définir par le module d’Young E du tissu.
Type de tissu biologique module d’Young (kPa)
Sein Normal adipeux 18-24
Normal glandulaire 28-66
Tissu fibreux 96-244
Carcinome 22-560
Prostate Normal antérieur 55-63
Normal postérieur 62-71
Hypertrophie bénigne 36-41
Carcinome 96-241
Foie Normal 0,4-6
Cirrhose 15-100
TABLE 4.1: Quelques valeurs du module d’Young de tissus biologiques sains et patho-
logiques.
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Le module d’Young d’un tissu est défini à partir de la loi de Hooke. Cette loi, valable
pour des faibles déformations en traction ou compression, énonce que l’allongement
∆l est proportionnel à la force appliquée F , avec un coefficient de proportionnalité k :
F = k∆l.
En divisant cette équation par la surface d’application de la force et par la longueur
totale du matériau, on peut relier la contrainte σ en pascals et la déformation relative 
en pourcent, avec un coefficient de proportionnalité E (voir schéma 4.1) :
σ = E (4.1)
Le coefficient E est le module d’Young, homogène à une pression.
σ
FIGURE 4.1: Le module d’Young est le coefficient de proportionnalité entre la contrainte
appliquée σ et l’allongement relatif  du matériau.
De la même façon, pour de faibles déformations en cisaillement, la contrainte de
cisaillement (ou cission) τ en pascals est reliée à l’angle de déformation relatif α en
radian (voir schéma 4.2) :
τ = µ tan(α) (4.2)
avec µ appelé module de cisaillement (aussi appelé deuxième coefficient de Lamé),
homogène à une pression.
Enfin, la déformation relative totale tot en pourcent est proportionnelle à la contrainte
isostatique σtot en pascals (voir schéma 4.3) :
σtot = Ktot (4.3)
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α
τ
FIGURE 4.2: Le module de cisaillement est le coefficient de proportionnalité entre la
contrainte appliquée σ et la tangente de l’angle de déformation α du matériau.
avec K le module d’élasticité isostatique en Pa.
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FIGURE 4.3: Le module d’Young est le coefficient de proportionnalité entre la contrainte
appliquée isostatique σtot et l’allongement relatif total tot du matériau.
Ces trois grandeurs sont liées entre elles selon l’équation :
E =
9Kµ
3K + µ
(4.4)
Alors que le module d’élasticité isostatique K varie peu selon les tissus, le module
de cisaillement montre une grande variabilité au sein du corps humain, comme repré-
senté sur la figure 4.4
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FIGURE 4.4: Le module d’élasticité isostatique K vaut environ 10 GPa pour la plupart
des tissus biologiques. Selon les tissus, le module de cisaillement varie de plusieurs
ordres de grandeurs, de 100 Pa à 10 GPa [106].
4.1.2 L’élastographie statique
La palpation manuelle d’un organe, principalement sensible au module de cisaille-
ment du tissu, permet de détecter des nodules durs. Cette technique assez simple est
malheureusement non quantitative, dépend de l’opérateur et nécessite d’avoir des no-
dules gros et durs pour être détectables [50]. Pour améliorer les diagnostics des méde-
cins, des méthodes d’imagerie de l’élasticité des tissus ont été développées à partir des
années 1990.
Une première méthode a été introduite par Ophir et al. en 1991 [88], que l’on nomme
aujourd’hui élastographie statique. Une première image ultrasonore est réalisée, puis
une contrainte appliquée grâce à une tige extérieure, suivie d’une deuxième image ul-
trasonore. Cette technique obtient le déplacement à partir de corrélations locales entre
les deux images, technique appelée interférométrie des tavelures ultrasonores, ou plus
souvent speckle-tracking. Le principal problème vient de la loi de Hooke, qui a la formu-
lation d’une matrice 6x6 lorsqu’on étudie des volumes à trois dimensions :
σij = Cijklkl (4.5)
avec la convention de sommation d’Einstein pour i, j, k, l, chacune prenant une va-
leur parmi X, Y et Z. Ainsi, lors d’une déformation appliquée manuellement, de nom-
breuses valeurs de contraintes sont inconnues, donc il est difficile d’en déduire les Cijkl
et le module d’Young du matériau. Pour éviter ce problème, des méthodes dynamiques
utilisant la propagation d’ondes mécaniques dans les tissus ont été proposées.
100 Pol Grasland-Mongrain
4.1. L’élastographie par ondes de cisaillement
4.1.3 La vitesse des ondes mécaniques dans les tissus biologiques
Comme dans tous les solides, deux types d’ondes mécaniques existent dans les tis-
sus biologiques : les ondes de compression et les ondes de cisaillement, dont la propa-
gation dans un milieu infini est illustrée sur la figure 4.5.
(a) Onde de compression
(b) Onde de cisaillement
λ
λ
Sens de propagation
Sens de propagation
FIGURE 4.5: (a) Onde de compression plane se propageant dans un milieu infini. La
propagation se fait dans la même direction que le déplacement local. (b) Onde de ci-
saillement plane se propageant dans un milieu infini. La propagation se fait dans un
sens orthogonal au déplacement local.
Rappelons que l’onde de compression n’est longitudinale (propagation dans la di-
rection du déplacement) et celle de cisaillement transversale (propagation dans une
direction orthogonale au déplacement) que pour des ondes planes. Pour une onde non
plane, il est donc tout à fait possible d’avoir des ondes de cisaillement longitudinales.
La démonstration de l’existence et la description de ces deux ondes peut se faire à
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partir de l’équation de Navier, aussi appelée équation de l’élastodynamique :
ρ
d2u
dt2
= (K +
4
3
µ) grad div u + µ rot rot u +
dF
dτ
(4.6)
avec ρ la densité du milieu, u le déplacement local du tissu, K le module de compres-
sion isostatique, µ le module de cisaillement et dFdτ une force volumique extérieure.
Supposons qu’aucune force extérieure n’est appliquée sur le tissu. On peut prendre
la divergence de l’équation 4.6, ce qui donne en définissant p = div u :
dp2
dt2
= v2p∆p (4.7)
avec vp =
√
(K + 43µ)/ρ. Cette équation correspond donc à la propagation de la diver-
gence du déplacement local, ce qui permet de définir vp comme la vitesse de l’onde de
compression.
De même, on peut prendre le rotationnel de l’équation 4.6, ce qui donne en définis-
sant s = rot u :
ds2
dt2
= v2s∆s (4.8)
avec vs =
√
µ/ρ. Cette équation correspond à la propagation du rotationnel du dépla-
cement local, ce qui permet de définir vs comme la vitesse des ondes de cisaillement.
Dans les tissus biologiques, on observe que vp vaut typiquement environ 1500 m/s
et vs de 1 à 10 m/s, ce qui donne une valeur de K supérieur de quatre à cinq ordres de
grandeur à µ. L’expression du module d’Young donnée dans l’équation 4.4 peut dans
ce cas être simplifiée en E ≈ 3µ = 3ρv2s .
D’après l’expression de vs dans l’équation 4.8 et la relation approchée entre le mo-
dule d’Young et le module de cisaillement, la mesure de la vitesse d’une onde de ci-
saillement en un point d’un milieu permet de calculer son module d’Young en ce point :
c’est le principe de l’élastographie par onde de cisaillement. Cette technique est com-
posée de deux parties : un procédé pour créer un déplacement mécanique source d’une
onde de cisaillement et un dispositif d’imagerie des déplacements dus à la propagation
de l’onde de cisaillement.
Cependant, les ondes de cisaillement sont rapidement atténuées dans les tissus bio-
logiques, avec des coefficients d’atténuation de l’ordre de 105 dB/cm pour une fré-
quence de 10 MHz, alors que les ondes de compression ont un coefficient d’atténuation
de l’ordre de 9 dB/cm à cette fréquence. Les ondes de cisaillement ne peuvent donc être
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observées qu’à basse fréquence, de quelques dizaines à quelques centaines de Hertz.
4.1.4 L’élastographie par onde de cisaillement
Les premières mesures par ondes de cisaillement se sont faites grâce à des ondes
de cisaillement monochromatiques, donc avec une excitation continue. Sur ce principe,
Greenleaf et al. [81] ont développé une méthode d’élastographie visualisée par IRM. Le
principal défaut de cette méthode est de mélanger plusieurs types d’ondes, notamment
les ondes de compression et celles de cisaillement. La vitesse mesurée en chaque point
est donc une combinaison a priori non connue de vp et de vs, ce qui induit des erreurs
dans les images d’élasticité des tissus. Pour pallier ce problème, Sarvazyan et al. [106]
et Catheline et al. [18] ont proposé d’utiliser des impulsions plutôt que des signaux
continus, le premier avec une visualisation par IRM et le deuxième par ultrasons. Ainsi,
grâce à la différence de vitesse de propagation, il est possible de séparer la vitesse de
l’onde de compression de celle de l’onde de cisaillement, et donc d’obtenir des images
quantitatives d’élasticité. Mais l’une des principales difficultés réside dans le contrôle
de la source de ces ondes.
La première méthode employée pour générer une onde de cisaillement dans un
tissu a été de placer un vibreur externe à la surface du corps d’un patient. Le déplace-
ment créé à la surface de la peau d’un patient se transmet effectivement à la fois sous
la forme d’une onde de compression et d’une onde de cisaillement en profondeur, et
le tout peut être observé par ultrasons ou IRM. Ce principe a notamment été utilisé
avec succès pour mesurer la dureté du foie et en déduire son état de fibrose [105] – un
appareil industriel a d’ailleurs été commercialisé sous le nom de Fibroscan [35].
La pression de radiation ultrasonore peut également induire un déplacement dans
un tissu [118]. Ce déplacement, qui peut être simplement utilisé pour en déduire la
dureté du tissu dans la zone focale (méthode ARFI pour Acoustic Radiation Force Ima-
ging [84]), crée également une onde de cisaillement in-situ. Ainsi, la technique peut être
appliquée avec un seul transducteur sans nécessiter d’appareil supplémentaire, ce qui
facilite la tâche aux médecins habitués à réaliser des échographies. De plus, si l’on ef-
fectue des images ultrasonores à une cadence dite ultrarapide avec plusieurs milliers
d’images par seconde, on peut suivre la propagation des ondes de cisaillement dans
le tissu, ce qui permet de reconstruire directement une image d’élasticité [12]. Cepen-
dant, si des obstacles comme des couches de graisses ou de l’os sont présents entre
le transducteur ultrasonore et la zone focale des ultrasons, l’image peut présenter des
aberrations voire être impossible à former.
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4.1.5 L’utilisation de la force de Lorentz
La force de Lorentz peut aussi être utilisée pour créer des ondes de cisaillement.
En effet, lorsqu’un courant traverse un solide conducteur placé dans un champ magné-
tique, la force de Lorentz provoque un déplacement local du milieu. Selon le courant,
ce déplacement peut se propager comme une onde de compression, de cisaillement
ou une combinaison des deux. Ceci est utilisé dans les transducteurs électromagné-
tiques acoustiques (EMAT pour ElectroMagnetic Acoustic Transducer) [117]. Ces trans-
ducteurs, dont l’un des designs est représenté figure 4.6, sont utilisés dans l’industrie
sur des matériaux ferromagnétiques. Ils sont composés d’un petit circuit électrique en
forme de serpent ou de spirale et d’un aimant. Le circuit électrique induit un courant
électrique dans le matériau. Le courant électrique combiné au champ magnétique de
l’aimant est une source d’onde de compression et de cisaillement. Ces ondes sont alors
détectées pour mesurer d’éventuels défauts dans le matériau.
N
S
Cisaillementen surface
Courants induits
Ondesmécaniques
Aimant permanent
Circuit électrique
FIGURE 4.6: Un circuit électrique crée par induction un courant électrique dans la sur-
face d’un matériau ferromagnétique soumis à un champ magnétique. Des mouvements
apparaissent par force de Lorentz, ce qui crée une combinaison d’ondes de cisaillement
et de compression.
L’application de ce principe aux tissus biologiques n’est pas évidente, principale-
ment à cause de la faible conductivité électrique de ceux-ci – typiquement un million
de fois inférieure à celle d’un métal. Une différence importante concerne l’épaisseur de
peau : à une fréquence donnée, l’épaisseur de peau des tissus biologiques est bien plus
faible que celle des matériaux ferromagnétiques. Ainsi, à la différence de ces derniers,
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la source des ondes dans un tissu biologique ne sera pas localisée vers la surface et
n’est pas ponctuelle. Cela peut être vu comme un avantage ou un inconvénient selon
les applications.
Bien que la force de Lorentz ait déjà été utilisée pour produire des ondes mécaniques
dans les tissus biologiques, avec la tomographie magnéto-acoustique par induction ma-
gnétique présentée dans la section 3.2.5, aucune méthode à l’heure actuelle ne s’est in-
téressée à l’utilisation de la force de Lorentz pour générer des ondes de cisaillement
dans un but d’élastographie.
4.2 Principe de la création d’ondes de cisaillement par force de
Lorentz
Dans l’élastographie par force de Lorentz, telle qu’étudiée dans cette thèse, un cou-
rant électrique est injecté dans un échantillon conducteur. La présence d’un champ
magnétique perpendiculaire au courant électrique induit un déplacement par force de
Lorentz. Ce déplacement est la source d’une onde de compression et d’une onde de ci-
saillement. Une barrette d’échographie observe alors la propagation des déplacements
du milieu grâce à une technique de speckle-tracking comme présenté par Ophir et al. [88].
Cette méthode compare des images échographiques à chaque instant et essaie d’en dé-
duire les déplacements locaux à partir de corrélations entre les images. Comme pour
les autres méthodes d’élastographie dynamique, la vitesse des ondes de cisaillement
permet de retrouver l’élasticité des tissus.
Dans les expériences d’élastographie par force de Lorentz dans un échantillon de
taille finie, les ondes de cisaillement peut être créé de différentes manières : soit par la
force de Lorentz elle-même ; soit par conversion de mode à partir d’une onde de com-
pression, aux bords d’un échantillon. Les deux derniers facteurs sont d’ailleurs com-
muns aux autres techniques d’élastographie.
4.2.1 La force volumique dans le milieu
Comme précédemment, on suppose dans cette partie que le champ magnétique est
dans la direction X et l’axe ultrasonore dans la direction Z. En élastographie par force
de Lorentz, on applique une différence de potentiel ∆V entre deux électrodes. Cette
différence de potentiel induit un champ électrique E = −gradV dans tout l’espace. A
l’intérieur du tissu, que l’on suppose isotrope de conductivité électrique σ, la loi d’Ohm
s’écrit j = σE en suivant les notations introduites au chapitre 3.
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La force de Lorentz induite F peut par ailleurs s’écrire :
dF
dτ
= j ∧B (4.9)
avec dτ un petit élémént de volume et B le champ magnétique.
En présence de cette force, l’équation de Navier s’écrit alors :
ρ
d2u
dt2
= (K +
4
3
µ) grad div u + µ rot rot u + j ∧B (4.10)
On supposera par la suite que la densité ρ du milieu est homogène. Ce paramètre
varie de moins de 10 % dans les tissus mous du corps humain, donc cette hypothèse est
généralement assez bien vérifiée.
En calculant la divergence de l’équation 4.10, on obtient avec p = div u :
dp2
dt2
= v2p∆p+
1
ρ
div(j ∧B) (4.11)
La source de l’onde de compression dépend donc simplement de la divergence du
produit vectoriel de la densité de courant et du champ magnétique [101].
En calculant le rotationnel de l’équation 4.10, on obtient avec s = rot u :
ds2
dt2
= v2s∇s +
1
ρ
rot(j ∧B) (4.12)
On peut utiliser l’identité vectorielle suivante : rot(j ∧ B) = (div B)j − (div j)B +
(B.grad)j− (j.grad)B. En utilisant la deuxième équation de Maxwell div B = 0 et en
remarquant que div j = 0 en l’absence d’accumulation de charges dans le milieu, on
obtient l’équation :
ds2
dt2
= v2s∆s−
1
ρ
(B.grad)j− 1
ρ
(j.grad)B (4.13)
On peut alors distinguer deux cas notables. Si B est uniforme dans le milieu, que
l’on suppose selon l’axe X, on a alors, en remplaçant j par σE, alors on a la relation :
ds2
dt2
= v2s∆s−
σBx
ρ
dE
dx
+
Bx
ρ
dσ
dx
E (4.14)
106 Pol Grasland-Mongrain
4.2. Principe de la création d’ondes de cisaillement par force de Lorentz
Si E est uniforme selon l’axe du champ magnétique, la source de l’onde de cisaillement
dépend alors du gradient de σ selon cet axe, et si σ est uniforme selon l’axe du champ
magnétique, la source de l’onde de cisaillement dépend alors du gradient de E selon
cet axe.
Dans le deuxième cas, seul j est uniforme, que l’on supposera selon l’axe Y (le
champ B n’étant plus uniforme), ce qui donne :
ds2
dt2
= v2s∆s−
jy
ρ
dB
dy
(4.15)
La source de l’onde de cisaillement est alors due au gradient de B selon l’axe Y.
4.2.2 La propagation d’une onde mécanique dans le milieu
Il faut cependant bien comprendre que l’équation précédente indique la création
locale d’une onde de cisaillement. Si l’on reprend l’équation de Navier avec une force
volumique f(t) dépendant du temps, localisée en un point de coordonnées r et orientée
dans une direction i, on obtient :
ρ
d2u
dt2
− (K + 1
3
µ) grad div u− µ∆u = f(t)δ(r) (4.16)
La solution de cette équation est donnée par une fonction de Green, que l’on nom-
mera G(r, t). Connaissant la solution G(r, t) pour une source ponctuelle, la solution
pour une source étendue spatialement f(t)S(r) est donnée par la convolution de la
fonction de Green avec la fonction spatiale de la source soitG(r, t)∗rS(r), où ∗r indique
la convolution sur la variable d’espace. La création de l’onde de cisaillement peut donc
être calculée grâce à cette dernière équation.
Pour un volume isotrope, homogène et infini (sans conditions aux limites), le calcul
dont le détail est donné en annexe donne :
ui(r, t) =
1
4piρr3
(
3rirj
r2
− δij
)∫ r/vs
r/vp
τ f(t− τ) dτ
}
champ proche
+
1
4piρv2pr
rirj
r2
f
(
t− r
vp
) }
onde de compression
+
1
4piρv2sr
(rirj
r2
− δij
)
f
(
t− r
vs
) }
onde de cisaillement
(4.17)
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avec r = ‖r‖ et i, j les directions X, Y et Z. Ainsi, on voit que la solution est la somme de
trois termes : deux termes de champs lointain, décroissant en 1r , et un terme de champ
proche, avec une décroissance plus rapide. Le champ lointain se décompose lui-même
en deux termes, celui correspondant à des ondes de compression polarisées longitu-
dinalement se propageant à la vitesse vp, et un deuxième correspondant à des ondes
de cisaillement polarisées latéralement se propageant à la vitesse vs. Ces deux termes
correspondent d’ailleurs à la propagation d’ondes planes dans un milieu isotrope, ho-
mogène et infini comme vu au début du chapitre. Cependant, le terme de champ proche
ne peut pas être décomposé de la même façon en deux termes distincts. On peut donc,
proche de la source, observer des ondes de cisaillement polarisées longitudinalement.
Ces dernières ont d’ailleurs été mises en évidence expérimentalement par Catheline et
al. [18].
Le déplacement total du tissu par force de Lorentz nécessite donc la résolution des
fonctions de Green.
4.2.3 Conversion de mode
Enfin, des ondes de cisaillement peuvent être produites par conversion de mode.
Ceci arrive lorsqu’une onde mécanique rencontre un obstacle lors de sa propagation
(paroi rigide par exemple). Dans ce cas, une onde de compression peut donner lieu à
la création d’une onde de cisaillement. Les conditions aux bords d’un échantillon vont
donc influer sur l’apparition d’ondes de cisaillement.
4.3 Dispositif expérimental
Le dispositif est représenté sur la figure 4.7.
Le principe de l’expérience est de faire circuler une impulsion électrique brève dans
un échantillon placé dans un champ magnétique, et d’observer les mouvements induits
avec une sonde ultrasonore.
Le courant électrique était composé d’une sinusoide de 10 ms à 80 V pic à pic et
était émis par un générateur (AFG 3022B, Tektronix, Beaverton, OR, USA) couplé à
un amplificateur (600W A500, Behringer, Willich, Germany). Une résistance de 1 Ohm
placée en série permettait de connaitre l’intensité du courant, comprise en 0,2 et 1 A
pic à pic selon les expériences. Ce courant était injecté par deux électrodes en cuivre
10x3x0,1 cm3 dans l’échantillon. L’échantillon est un fantôme d’alcool polyvinylique
(PVA) de taille 6x4x4 cm3 composé de PVA à 50 g.L−1 [23], de 10 g/L de sel pour lui
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FIGURE 4.7: Un courant électrique est injecté par deux électrodes dans un échantillon
placé dans un champ magnétique. La propagation du déplacement induit est observée
par une sonde ultrasonore.
donner une conductivité électrique de 2 S.m−1, un peu supérieure à celle des tissus
biologiques, et de 1 g.L−1 de poudre de graphite.
Cet échantillon était placé dans l’entrefer de l’aimant en U utilisé dans les parties
précédentes (photographie figure 2.9 et simulation de champ magnétique figure 2.11)
pour avoir un champ magnétique global de 350 mT.
Le déplacement était visualisé avec une barrette multiéléments à 10 MHz fonction-
nant en mode ultrarapide relié à un échographe Verasonics (Verasonics V-1, Redmond,
WA, USA). Dans le mode ultrarapide, on émet une onde plane ultrasonore qui va être
réfléchie par les interfaces d’impédance acoustique. On peut alors localiser celles-ci
avec les temps d’arrivée des ondes réfléchies sur les différents éléments du transduc-
teur. Avec une vitesse ultrasonore d’environ 1500 m.s−1, on arrive donc théoriquement
pour une profondeur d’exploration de 10 cm à une cadence d’image de 7500 images
par seconde. La qualité de l’image peut alors être améliorée en faisant de l’imagerie
composée, en utilisant plusieurs angles d’incidence de visualisation [104]). Dans notre
dispositif, nous avions une cadence de 1000 images par seconde avec un seul angle
pour la barrette multiéléments.
La poudre de graphite présente dans l’échantillon faisait office de diffuseurs acous-
tiques. Ainsi, les échantillons présentaient un speckle sur les images ultrasonores. Lors
de la propagation de l’onde, le tissu était légèrement déformé, ce qui déplace les grains
de speckle de quelques micromètres. En cherchant un maximum de corrélation entre
une ligne et la même ligne sur l’image suivante, il est possible de déduire le mouve-
ment probable du tissu en cet endroit le long de la ligne ultrasonore, comme développé
dans la thèse de S. Catheline [18]. Concrètement, il est possible d’observer une ampli-
tude des déplacements inférieure au micromètre, alors que la longueur d’onde des ul-
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trasons est approximativement de 150 µm (longueur d’onde à 10 MHz) : ceci est rendu
possible par l’efficacité des algorithmes de speckle-tracking qui, comme les méthodes in-
terférométriques en optique, atteignent des résolution spatiales bien en-dessous de la
longueur d’onde.
Les signaux représentant les déplacements en chaque point au cours du temps
étaient enfin filtrés par le logiciel Matlab. Pour cela, la transformée de Fourier temporel
du signal était calculée, la valeur nulle était donnée pour les fréquences supérieures à
200 Hz, et la transformée de Fourier inverse était calculée. Ceci permettait de diminuer
le bruit présent sur les images de déplacements.
4.4 Expériences de création d’ondes de cisaillement par force
de Lorentz
La première étape de ce travail a été d’obtenir une première observation expérimen-
tale d’onde S par force de Lorentz dans de la matière molle. Un soin particulier a été
porté à l’objectivation du phénomène, pour d’une part s’assurer que l’on crée effecti-
vement des ondes de cisaillement, et d’autre part de vérifier que ces ondes ne sont pas
induites par un effet indésirable comme le mouvement des électrodes ou une dilation
par effet Joule.
4.4.1 Création d’onde de cisaillement par conversion de mode
La première expérience a consisté simplement à voir si l’injection d’un courant élec-
trique dans un tissu plongé dans un champ magnétique donnait un déplacement du
tissu suffisamment important pour être visible. De plus, le dispositif était fait de sorte
que l’on puisse observer la création d’une onde de cisaillement par conversion de mode
sur les bords de l’échantillon, grâce au contact avec des parois rigides.
Matériel et méthodes Une expérience a été faite avec deux électrodes en contact res-
pectivement avec la partie supérieure et inférieure de l’échantillon, le long de la tranche,
comme représenté sur le schéma 4.8-(a). L’échographie du milieu est représentée figure
4.8-(b). L’apparence granuleuse de l’image est due à l’ajout de graphite.
Résultats et discussions Les cartes des déplacements à 0, 5, 10, 15, 20, 30, 40 et 50 ms
sont représentés sur la figure 4.9.
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FIGURE 4.8: (a) Schéma de l’expérience de création d’onde de cisaillement par conver-
sion de mode – Un courant électrique est injecté par deux électrodes planes dans un
fantôme soumis à un champ magnétique. Cela entraine des déplacements observés par
une sonde ultrasonore. (b) Echographie obtenue par la sonde ultrasonore – Le fan-
tôme a un aspect granulaire dû à l’ajout de graphite. L’interface du fond du fantôme est
visible sur la droite.
Au moment de déclencher le courant, aucun déplacement n’est visible. Lorsqu’on
injecte un courant électrique dans un sens (partie positive de la sinusoïde émise), à 5 ms,
un premier déplacement du fantôme apparait, globablement dans le même sens. Puis, à
10 ms, correspondant à l’injection d’un courant dans le sens opposé (partie négative de
la sinusoïde émise), on observe un déplacement globalement dans le sens contraire. A
15, 20, 30, 40 et 50 ms, on observe la propagation d’une onde avec une longueur d’onde
centimétrique. Cette onde correspond à une onde de cisaillement dont la polarisation
n’est pas transversale. Comme les champs E et B sont quasiment uniformes et que
la conductivité électrique du fantôme est homogène, il ne s’agit pas de la force qui
crée intrinsèquement l’onde de cisaillement. Cependant, une déformation importante
a lieu au voisinage des plaques, ce qui donne lieu par conversion de mode à la création
d’ondes de cisaillement.
4.4.2 Création d’onde de cisaillement par force de Lorentz
Si la force a une extension spatiale limitée, elle produit un déplacement qui se pro-
page selon l’équation 4.17. Ainsi, même si la force ne produit pas de cisaillement in-
trinsèque, la taille de la source peut en produire. Les ondes de cisaillement ont alors
une polarisation à la fois transverse et longitudinale, qui n’est transverse qu’en champ
lointain. Nous avons réalisé ici une expérience avec une source ayant un rayonnement
de type dipolaire pour induire une onde de cisaillement.
Matériel et méthodes Une expérience a été réalisée où deux électrodes filaires sont
placées au milieu du fantôme, comme représenté sur la figure 4.10-(a). Le courant élec-
trique émis restait localisé entre celles-ci. L’échographie du milieu est représenté sur la
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FIGURE 4.9: Résultats de l’expérience de création d’ondes de cisaillement par conver-
sion de mode – Champ des déplacements dus à la traversée d’un courant électrique par
deux électrodes situées au-dessus et en-dessous d’un fantôme placé dans un champ ma-
gnétique, à 0, 5, 10, 15, 20, 30, 40, 50 ms après le début du passage du courant (plan YZ).
On observe une onde de cisaillement provenant d’un bord de l’échantillon, produite
par conversion de mode.
figure 4.10-(b). On distingue deux points blancs correspondants à la position des deux
électrodes filaires au milieu du fantôme.
Résultats et discussions La figure 4.11 représente les champs des déplacements de
l’échantillon à 0, 3, 6, 9, 12, 15, 18, 21, 24 et 27 millisecondes ms après le début du pas-
sage du courant. On observe, notamment sur les champs à 10, 13, 15 et 18 ms des dé-
placements correspondant à une onde de cisaillement. De plus, les déplacements sont
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FIGURE 4.10: (a) Schéma de l’expérience sur la création d’onde de cisaillement par
force de Lorentz – Deux électrodes filaires créent un courant électrique dans un fan-
tôme soumis à un champ magnétique, et les déplacements sont observés par une sonde
ultrasonore en mode ultrarapide. (b) Echographie obtenue par la sonde ultrasonore –
On distingue au milieu deux points blancs correspondant à la zone où se trouvent les
deux électrodes filaires.
d’amplitude plus importante au-dessus et en-dessous de la paire d’électrodes que sur
les côtés, même si du même ordre de grandeur : ceci est caractéristique de la directivité
d’une onde de cisaillement en champ proche, avec la présence d’ondes de cisaillement
polarisées longitudinalement.
4.4.3 Influence éventuelle du mouvement des électrodes
Avec un champ magnétique global autour du fantôme et des électrodes, deux phé-
nomènes peuvent se produire, sans être exclusifs : l’onde de cisaillement peut être créée
par un déplacement dû (1) au courant électrique traversant le fantôme plongé dans le
champ magnétique, ou bien (2) au mouvement des électrodes elles-mêmes. Même si
les électrodes sont bien fixées, des mouvements de quelques micromètres d’amplitude
restent possibles et peuvent se transmettre au reste du fantôme. Une expérience avec
un champ magnétique localisé permet donc d’observer l’origine du mouvement.
Matériel et méthodes Une expérience a été réalisée où deux électrodes rectangulaires
en contact avec deux côtés du fantôme émettaient un courant électrique, tandis qu’un
petit aimant de 35x20x20 mm3 produisait un champ magnétique localisé sur le fantôme,
comme représenté sur la figure 4.13-(a). Cet aimant donnait un champ magnétique lo-
calisé de 150±50 mT à une distance de 2 cm, comme représenté sur la simulation de
champ magnétique 4.12 réalisée dans le plan XY. Une attention particulière a été por-
tée pour que cet aimant ne soit pas en contact avec le fantôme et qu’il soit tenu par
un support indépendant du fantôme – mis à part la table de l’expérience – pour éviter
tout contact électrique ou mécanique. Tout mouvement ne peut donc provenir que de
l’intérieur du fantôme et non pas par contact avec les électrodes ou l’aimant.
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FIGURE 4.11: Schéma de l’expérience sur la création d’onde de cisaillement par force
de Lorentz – Champ des déplacements dus à la traversée d’un courant électrique dans
un fantôme par deux électrodes filaires au centre, le tout placé dans un champ magné-
tique, à 0, 3, 6, 9, 12, 15, 18, 21, 24 et 27 ms après le début du passage du courant (plan
YZ). On observe une onde se propageant dans toutes les directions, avec une amplitude
plus élevée dans la direction Y. Ceci est caractéristique de la directivité d’une onde de
cisaillement en champ proche.
114 Pol Grasland-Mongrain
4.4. Expériences de création d’ondes de cisaillement par force de Lorentz
0 T
0.2 T
0.4 T
0.6 T
0.8 T
>1 T2 cm
Emplacement
de l'échantillon
FIGURE 4.12: Simulation du champ magnétique créé par un aimant de 35x20x20 mm3
avec les lignes de champ en noir et la direction de l’aimant indiqué par une flèche (plan
XY). Le champ magnétique est égal à 0,15 ± 0,05 T à 2 cm de l’aimant.
L’échographie du milieu est représenté sur la figure 4.13-(b). On observe l’interface
du fond du fantôme sur la droite.
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FIGURE 4.13: (a) Schéma de l’expérience sur l’influence éventuelle du mouvement des
électrodes – Deux électrodes longues créent un courant électrique homogène dans un
fantôme dont seulement une partie est soumise à un champ magnétique, et les déplace-
ments sont observés par une sonde ultrasonore en mode ultrarapide. (b) Echographie
obtenue par la sonde ultrasonore – L’interface du fond du fantôme est visible sur la
droite.
Résultats et discussions La figure 4.11 représente six champs de déplacements au
cours du temps, à 0, 2, 5, 7, 10 et 12 millisecondes après le début du passage du courant
électrique. On peut voir que les ondes sont issues de la zone à fort gradient de champ
magnétique. Ici, le mouvement est créé au milieu du fantôme, donc il n’y a pas d’effets
de bords ou de conversion de mode. Cela signifie que le mouvement a bien été produit
au sein de l’échantillon par la force de Lorentz et non pas par contact avec les électrodes.
L’amplitude des déplacements est environ dix fois plus faible que dans les expériences
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précédentes, mais le champ magnétique est également moins intense. Le phénomène
(1) n’est donc pas négligeable devant le phénomène (2) lors des autres expériences.
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FIGURE 4.14: Résultats de l’expérience sur l’influence éventuelle du mouvement des
électrodes – Champ des déplacements dus à la traversée d’un courant électrique dans
le fantôme avec un champ magnétique localisé, à 0, 2, 5, 7, 10 et 12 ms après le début
du passage du courant (plan YZ). On observe que le mouvement initial apparait au
centre du fantôme, là où le champ magnétique est présent, et non pas des bords, où se
trouvent les électrodes.
4.4.4 Influence éventuelle de l’effet Joule
Tout passage d’un courant dans un conducteur échauffe celui-ci par effet Joule. Cet
échauffement provoque une dilatation locale, ce qui pourrait être la source du déplace-
ment observé, à l’instar de la technique d’imagerie photoacoustique.
Matériel et Méthodes Une expérience a été mise en oeuvre sans champ magnétique,
en retirant l’aimant, comme représenté sur la figure 4.15-(a). Si l’effet Joule a un effet
important, on devrait alors voir un déplacement lors du passage du courant. L’écho-
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graphie du milieu est représentée figure 4.15-(b), où l’on voit l’interface du fond du
fantôme sur la droite.
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FIGURE 4.15: (a) Schéma de l’expérience sur l’influence de l’effet Joule – Deux élec-
trodes longues créent un courant électrique homogène dans un fantôme en l’absence
de champ magnétique, et les déplacements sont observés par une sonde ultrasonore en
mode ultrarapide. (b) Echographie obtenue par la sonde ultrasonore – L’interface du
fond du fantôme est visible sur la droite.
Résultats et discussions La figure 4.16 représente quatre champs de déplacements
au cours du temps à 0, 2, 5 et 10 millisecondes après le début du passage du courant.
La barre de couleur va de -0,5 µm à 0,5 µm, donc d’une amplitude quatre fois plus
faible que l’expérience initiale. Le courant mesuré est de 0,5 A pour une résistance du
fantôme de 250 Ohm, ce qui est similaire aux expériences précédentes. On n’observe
aucune propagation de mouvement dans le milieu, bien que l’interface du fond semble
légèrement déplacée. Ce dernier phénomène est très probablement dû à des artefacts
de l’algorithme de speckle-tracking, qui essaie de trouver un déplacement même en l’ab-
sence de speckle. La dilatation par effet Joule n’explique donc pas les phénomènes ob-
servés dans les parties précédentes.
4.4.5 Bilan partiel
Ces expériences ont montré que la force de Lorentz peuvent être utilisée pour in-
duire des ondes de cisaillement dans les tissus mous. Les ondes de cisaillement peut
apparaitre à cause de la force elle-même ou par conversion de mode lors de la propa-
gation d’une onde mécanique.
Il a par ailleurs été montré que les déplacements observés n’étaient pas des artefacts
dû au mouvement des électrodes elles-mêmes, qui peuvent se déplacer à cause de la
force de Lorentz, ou à la dilatation par effet Joule.
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FIGURE 4.16: Résultats de l’expérience sur l’influence de l’effet Joule – Champ des
déplacements dus à un courant électrique injecté par deux électrodes placé au-dessus
et en-dessous du fantôme, sans champ magnétique, à 0, 2, 5 et 10 ms (plan YZ). On
n’observe aucune propagation d’onde et quasiment aucun mouvement, ce qui indique
que la dilatation due au chauffage par effet Joule n’explique pas les ondes observées.
4.5 Expériences d’élastographie par force de Lorentz
L’objectif de cette section est de montrer qu’il est possible de réaliser des expé-
riences d’élastographie avec des ondes de cisaillement induites par force de Lorentz.
Nous avons mesuré une vitesse d’onde de cisaillement dans un fantôme homogène,
puis dans un fantôme composé de deux couches. Enfin, la méthode a été appliquée sur
un échantillon ex-vivo de foie.
4.5.1 Elastographie sur un fantôme homogène
Matériel et méthodes Une expérience a été faite avec deux électrodes en contact avec
le fond du fantôme, le long de la tranche. La barrette ultrasonore était placée de l’autre
côté, comme représenté sur le schéma 4.17-(a). L’échographie du milieu est représentée
figure 4.17-(b), où l’on voit au fond deux points blancs correspondant à la zone de
contact avec les deux électrodes.
Résultats et discussions La figure 4.18 représente des champs de déplacement au
cours du temps à 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40 et 45 millisecondes après le début du
passage du courant. On observe un mouvement entre 0 et 10 ms qui correspond au
courant électrique émis, puis à la propagation de ce mouvement au cours du temps.
Une mesure le long de la ligne centrale en fonction du temps, représentée sur la figure
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FIGURE 4.17: (a) Schéma de l’expérience d’élastographie sur un fantôme homogène
– Deux électrodes proches créent un courant électrique dans un fantôme soumis à un
champ magnétique, et les déplacements sont observés par une sonde ultrasonore en
mode ultrarapide. (b) Echographie obtenue par la sonde ultrasonore – On distingue au
milieu deux points blancs correspondant à la zone de contact avec les deux électrodes.
4.19, donne une vitesse de propagation des ondes de 1,3 ± 0,1 m/s. Cette vitesse est
compatible avec la vitesse des ondes de cisaillement, entre 1 et 10 m.s−1 pour un tissu
mou. Avec la formule vs =
√
µ/ρ, cela correspond pour une densité ρ de 1000 kg.m−3
à une élasticité E de 5,0 ± 0,8 kPa.
L’onde de cisaillement créée est similaire au rayonnement d’une source ponctuelle
de surface en champ proche, d’où la présence d’ondes de cisaillement polarisées longi-
tudinalement.
4.5.2 Expérience sur un fantôme bicouche
Matériel et méthodes Une expérience a été faite avec deux électrodes en contact avec
le fond du fantôme, le long de la tranche. La barrette ultrasonore était placée de l’autre
côté, comme représenté sur le schéma 4.20-(a). Cette fois-ci, le fantôme était composé
de deux parties d’élasticité différente. La couche supérieure, plus dure, était faite en
PVA, tandis que la couche inférieure, plus molle, était faite en gélatine. Le fantôme ne
touchait pas les parois, car comme vu lors de la toute première expérience, le contact
crée des ondes de cisaillement. La cadence d’acquisition était quatre fois plus élevée
(4000 Hz au lieu de 1000 Hz) afin d’avoir une meilleure résolution temporelle, mais en
contrepartie, on observe des déplacements quatre fois plus faibles entre chaque image.
L’échographie du milieu est représentée figure 4.20-(b), où l’on distingue l’interface
entre les deux couches par la ligne plus claire au centre. L’interface du fond n’est pas
visible.
Résultats et discussions La figure 4.21 représente huit champs de déplacements au
cours du temps à 0, 3, 7, 9, 11, 13, 15 et 17 millisecondes après le début du passage du
courant. L’onde initiale visible à t = 3 ms est une onde de compression. A 7, 9 et 11
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FIGURE 4.18: Résultats de l’expérience d’élastographie sur un fantôme homogène –
Champ des déplacements dus à un courant électrique injecté par deux électrodes au
fond du fantôme placé dans un champ magnétique, à 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40 et 45
ms (plan YZ). On observe une propagation des ondes à une vitesse de 1,3 ± 0,1 m/s.
ms, une onde de cisaillement en bleu apparait et se propage à deux vitesses différentes
dans la partie supérieure et dans la partie inférieure. De même, l’onde de cisaillement
en rouge visible à 13, 15 et 17 ms se propage à des vitesses différentes entre les deux
zones. La vitesse des ondes de cisaillement dans les parties supérieure et inférieure vaut
respectivement 5,1 ± 0,1 et 2,5 ± 0,1 m.s−1, ce qui correspond à des élasticités E1 = 78
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FIGURE 4.19: Résultats de l’expérience sur la vitesse des ondes – Déplacements locaux
selon une ligne ultrasonore au cours du temps. On observe d’abord une vitesse de pro-
pagation très élevée (pointillés noirs), correspondant à la propagation d’une onde de
compression. Puis une autre onde se propageant à 1,3 ± 0,1 m/s (ligne pleine noire),
correspondant à une onde de cisaillement.
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FIGURE 4.20: (a) Schéma de l’expérience d’élastographie sur un fantôme bicouche –
Deux électrodes proches créent un courant électrique dans un fantôme soumis à un
champ magnétique, et les déplacements sont observés par une sonde ultrasonore en
mode ultrarapide. Le fantôme présente deux couches d’élasticité différentes, une plus
dure sur le dessus et une plus molle en-dessous. (b) Echographie obtenue par la sonde
ultrasonore – La ligne plus claire horizontale au centre de l’échographie correspondant
à la séparation entre les deux couches, mais est à peine visible.
± 3 kPa et E2 = 19 ± 2 kPa.
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FIGURE 4.21: Résultats de l’expérience d’élastographie sur un fantôme bicouche –
Champ des déplacements dus à un courant électrique injecté par deux électrodes au
fond du fantôme placé dans un champ magnétique, 0, 3, 7, 9, 11, 13, 15 et 17 ms (plan
YZ). Une onde de compression se propageant rapidement et sans différence entre les
deux parties apparait à t = 3 ms. A 7, 9 et 11 ms, on voit l’onde en bleu se propager à
une vitesse plus élevée dans la partie supérieure que dans la partie inférieure, de même
avec l’onde rouge à 13, 15 et 17 ms. Les ondes de cisaillement se propagent donc à des
vitesses différentes dans la partie supérieure et dans la partie inférieure, respectivement
à 5,1 ± 0,1 et 2,5 ± 0,1 m.s−1.
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4.5.3 Expérience sur un morceau de foie
Matériel et méthodes Un foie congelé de porc abattu dans un bloc opératoire a été ré-
cupéré. Ce foie a été dégelé dans une solution physiologique, composée d’eau distillée
et de chlorure de sodium à 9% pour avoir une conductivité électrique proche de celle
des tissus mous. Un morceau de foie de 3x3x3 cm3 a ensuite été découpé au scalpel
et posé au-dessus de deux électrodes, avec la barrette ultrasonore sur le côté, comme
représenté sur le schéma 4.22-(a). Les configurations présentées dans les expériences
précédentes ne pouvaient en effet pas être utilisées, car l’échantillon de foie avait une
atténuation beaucoup plus forte, donc on ne pouvait pas vraiment faire d’images de
profondeur supérieure à 2 cm, comme on peut le voir sur l’échographie figure 4.22-(b).
Cette configuration permettait donc d’observer la propagation d’une onde de cisaille-
ment dans une direction Y.
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FIGURE 4.22: (a) Schéma de l’expérience d’élastographie sur un échantillon de foie –
Deux électrodes proches créent un courant électrique dans un échantillon de foie sou-
mis à un champ magnétique, et les déplacements sont observés par une sonde ultra-
sonore en mode ultrarapide placé sur le côté. (b) Echographie obtenue par la sonde
ultrasonore – On observe de nombreux points clairs et une atténuation importante.
Résultats et discussions La figure 4.23 représente des champs de déplacements à 0,
10, 20, 30, 40 et 50 millisecondes après injection du courant. Un bruit plus important
est visible dans cet échantillon par rapport aux fantômes. On observe néanmoins la
propagation d’ondes de cisaillement vers le haut, à une vitesse de 0,5 ± 0,1 m.s−1. Cela
correspont à un module d’Young E = 800 ± 300 Pa, ce qui confirme que l’échantillon
était plutôt mou.
4.5.4 Bilan partiel
Ces expériences ont montré que les ondes de cisaillement induites par effet Joule
peuvent être réalisées pour des expériences d’élastographie. Le courant injecté devra
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FIGURE 4.23: Résultats de l’expérience d’élastographie sur un échantillon de foie –
Champ des déplacements dus à un courant électrique injecté par deux électrodes sous
un échantillon de foie placé dans un champ magnétique à 0, 10, 20, 30, 40 et 50 ms
(plan YZ). Le bruit est plus important que dans les fantômes. On observe une onde de
cisaillement se propageant à 0,5 ± 0,1 m.s−1, ce qui correspond à un module d’Young
E de 800 ± 300 kPa.
cependant être diminué d’un facteur cent environ avant de pouvoir tester l’expérience
sur des animaux.
4.6 Expériences d’imagerie de conductivité électrique
Si l’on a un champ magnétique et un champ électrique uniformes, seules les inho-
mogénéités de conductivité électrique peuvent donner lieu à des ondes de cisaillement,
si l’on ne prend pas en compte les conversions de modes par effets de bord. En s’inté-
ressant à la source des déplacements plutôt qu’à leur propagation, on peut obtenir des
cartes de conductivité électrique des tissus. Des expériences ont donc été réalisées pour
voir comment l’on pourrait détecter des variations de conductivité électrique avec ce
principe.
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4.6.1 Expérience de localisation d’inhomogénéité de conductivité
électrique
Nous avons d’abord voulu détecter une inhomogénéité de conductivité électrique
forte, en plaçant un fil électrique au milieu du fantôme.
Matériel et méthodes Une expérience, représentée figure 4.24-(a), a été faite avec
deux électrodes en contact respectivement avec la partie supérieure et inférieure de
l’échantillon. L’échantillon était un fantôme composé de 5% de PVA, 0,1 % de graphite
et de 5% de sel, ainsi qu’un fil électrique de 100 µm de diamètre dans la direction Y.
Ce fil a été placé pendant la solidification du fantôme afin d’éviter de percer ce dernier
par introduction du fil. Ce fil est environ cent mille fois plus conducteur que le reste
du fantôme, afin d’avoir une inhomogénéité marquée. L’image acquise par la barrette
ultrasonore était cette fois-ci dans le plan XZ, de façon à être perpendiculaire au fil
électrique. L’échographie du milieu est représentée figure 4.24-(b).
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FIGURE 4.24: (a) Schéma de l’expérience sur la localisation d’inhomogénéité de
conductivité électrique – Deux électrodes proches créent un courant électrique dans
un fantôme soumis à un champ magnétique et contenant un fil électrique, et les dépla-
cements sont observés par une sonde ultrasonore en mode ultrarapide. (b) Echographie
obtenue par la sonde ultrasonore – L’échographie a été prise dans le plan XZ. On dis-
tingue au milieu un point blanc correspondant au fil électrique et l’interface du fond
sur la droite.
Résultats et discussions La figure 4.25 représente les champs de déplacements à 0,
2, 5, 7, 10, 12, 15 et 17 ms. Les champs de déplacements dans un plan perpendicu-
laire (plan XZ) aux mêmes temps ont également été représentés, sur la figure 4.26. On
peut voir dans les deux cas que des ondes de cisaillement sont créées au niveau du fil,
donc que l’on peut trouver grâce à des ondes de cisaillement des inhomogénéités de
conductivité électrique.Les inhomogénéités dans un tissu biologique seraient bien sûr
moins contrastées que dans cette expérience, et des développements en terme de qualité
d’image sont à prévoir. Nous voyons cependant que l’inhomogénéité est particulière-
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ment détectable au début de l’injection du courant, avec un mouvement d’amplitude
plus forte.
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FIGURE 4.25: Résultats d’expérience sur la localisation d’inhomogénéité de conduc-
tivité électrique – Champ des déplacements due à la traversée d’un courant électrique
dans un fantôme placé dans un champ magnétique à 0, 2, 5, 7, 10, 12, 15 et 17 ms après
le début du passage du courant. On observe une onde de cisaillement créée au niveau
du fil électrique se propageant dans toutes les directions.
4.6.2 Expérience dans un fantôme avec deux conductivités électriques
différentes
La force de Lorentz dépend de la densité de courant, donc le déplacement résultant
aussi. La densité de courant électrique dépend, d’après la loi d’Ohm, de la conducti-
vité électrique et du champ électrique. Une expérience a donc été menée pour évaluer
l’influence de la conductivité électrique sur l’amplitude du déplacement.
Matériel et méthodes Une expérience, représentée figure 4.27-(a) a été faite avec deux
électrodes en contact respectivement avec la partie supérieure et inférieure de l’échan-
tillon, le long de la tranche. L’échantillon est composé d’une couche de deux morceaux
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FIGURE 4.26: Résultats d’expérience sur la localisation d’inhomogénéité de conduc-
tivité électrique – Champ des déplacements due à la traversée d’un courant électrique
dans un fantôme placé dans un champ magnétique à 0, 2, 5, 7, 10, 12, 15 et 17 ms après
le début du passage du courant (plan XZ). On observe une onde de cisaillement créée
au niveau du fil électrique se propageant dans toutes les directions.
de gélatine de 3 cm d’épaisseur, composée de 5% de PVA, 0,1% de graphite et l’un
à 0,05% de sel (salinité de l’eau du robinet), l’autre à 5% de sel. Cela donne pour la
couche supérieure une conductivité électrique de 0,1 S/m et celle inférieure de 10 S/m.
Le fantôme a été fait en une fois, en commençant par couler la partie inférieure, et en
attendant la gélification de celle-ci pour couler la partie supérieure. Cela permet d’évi-
ter une interface d’air entre les deux, tout en ayant une élasticité identique des deux
côtés. L’échographie du milieu est représentée figure 4.27-(b). La séparation entre les
deux couches est à peine visible (ligne horizontale au centre).
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FIGURE 4.27: (a) Schéma de l’expérience dans un fantôme avec deux conductivités
électriques différentes – Deux électrodes proches créent un courant électrique dans un
fantôme soumis à un champ magnétique, et les déplacements sont observés par une
sonde ultrasonore en mode ultrarapide. Le fantôme présente deux couches de conduc-
tivité électrique différentes, une plus isolante sur le dessus et une plus conductrice
en-dessous. (b) Echographie obtenue par la sonde ultrasonore – La ligne plus claire
horizontale au centre de l’échographie correspondant à la séparation entre les deux
couches, mais est à peine visible.
Résultats et discussions Les champs de déplacement à 0, 2, 4, 6, 8 et 10 millisecondes
après injection du courant sont représentées sur la figure 4.28. La première image n’in-
dique aucun déplacement. Celles à 2 et 4 ms montrent clairement une amplitude de
déplacement plus importante dans la partie inférieure que dans la partie supérieure.
Les images à 8 et 10 ms, prises au moment où le courant passe dans un sens inverse
par rapport aux deux images précédentes, montrent également une amplitude de dé-
placement plus importante dans la partie inférieure. Les images suivantes, dont celle à
22 ms, sont faites de mouvements plus complexes à interpréter et ne montrent aucune
différence d’amplitude entre les deux parties. D’autre part, on n’observe aucun dépla-
cement dans la zone proche de la sonde ultrasonore, probablement à cause du contact
entre celle-ci et le fantôme qui gêne tout déplacement.
4.6.3 Bilan partiel
A travers deux expériences, nous avons vu que la conductivité électrique avait une
influence sur les déplacements induits force de Lorentz. On peut ainsi envisager des
moyens de faire des images de conductivité électrique grâce à cette méthode.
4.7 Bilan du chapitre
4.7.1 Principaux résultats
Le but de ce chapitre était d’étudier la génération d’ondes de cisaillement en appli-
quant un courant électrique dans un tissu placé dans un champ magnétique.
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FIGURE 4.28: Expérience dans un fantôme avec deux conductivités électriques diffé-
rentes – Champ des déplacements dus à la traversée d’un courant électrique dans un
fantôme contenant un fil électrique, le tout placé dans un champ magnétique, à 0, 2, 4, 6,
8, 10, 12 et 22 ms après le début du passage du courant (plan YZ). On observe une am-
plitude de déplacement plus élevée dans la zone inférieure, de plus forte conductivité
électrique.
La partie théorique a permis de voir que la force de Lorentz peut générer des ondes
de compression et de cisaillement dans un milieu homogène. Pour un champ magné-
tique uniforme, il faut avoir une variation de la conductivité électrique ou du champ
électrique dans la direction du champ magnétique pour générer des ondes. Il est cepen-
dant difficile de vérifier expérimentalement ces résultats à cause des effets de bords qui
donnent lieu aussi à des ondes de cisaillement.
Les premières expériences se sont d’abord attachées à élaborer un dispositif de dé-
tection des ondes de cisaillement et de s’assurer que les ondes créées sont bien dues
à la force de Lorentz. Après plusieurs dispositifs non décrits ici, nous avons choisi un
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échographe Verasonics fonctionnant en mode ultrarapide. La génération des ondes de
cisaillement se sont faites par l’injection d’un courant électrique basse fréquence (50-100
Hz) d’amplitude de quelques centaines de milliampères dans un échantillon placé dans
un champ magnétique créé par un aimant permanent. Cela a permis d’observer des
déplacements qui se propagent sous forme d’ondes de cisaillement. Puis, nous avons
vérifié que le déplacement était bien créé au sein de l’échantillon par la force de Lo-
rentz et non pas par contact avec les électrodes ou le support, en utilisant un champ
magnétique localisé. Enfin, nous avons retiré le champ magnétique pour vérifier que le
phénomène observé n’est pas dû à l’effet Joule.
Par la suite, nous avons voulu voir si on peut utiliser ces ondes de cisaillement pour
réaliser des expériences d’élastographie dynamique, technique basée sur la vitesse de
propagation d’ondes de cisaillement. Nous avons pu calculer une vitesse de propaga-
tion dans un fantôme homogène qui donnait une élasticité crédible. Puis, nous avons
pu voir dans un autre fantôme une vitesse de propagation nettement differente entre les
deux couches d’élasticités différentes. Enfin, des manipulations sur un organe ex-vivo
ont été réalisées, avec toutefois une profondeur d’exploration moindre.
D’autre part, la théorie indique que les inhomogénéités de conductivité électrique
donnent lieu à des ondes de cisaillement. Nous avons donc regardé s’il était possible
de donner des informations sur la conductivité électrique des tissus à partir des dépla-
cements générés par la force de Lorentz. Nous avons pu en particulier localiser de cette
façon une inhomogénéité de conductivité électrique, à savoir un fil électrique conduc-
teur dans un fantôme. D’autre part, nous avons observé deux amplitudes différentes
dans un fantôme composé de deux couches de conductivités électriques différentes.
4.7.2 Avenir de la méthode
Pour l’instant, les deux techniques présentées ne sont pas directement applicable au
corps humain. En particulier, l’intensité du courant électrique, de quelques centaines
de milliampères, est trop élevée par rapport au maximum acceptable dans le corps hu-
main, de quelques milliampères. Cependant, la puissance du champ magnétique peut
être facilement accrue d’un facteur dix en utilisant le champ magnétique d’un IRM.
Une voie à explorer est donc de tester la méthode par IRM. En effet, un champ ma-
gnétique intense y est déjà présent ; et comme un champ magnétique variable induit un
champ électrique, il serait possible d’utiliser les bobines de champs pour induire le cou-
rant électrique. De plus, de nombreuses techniques d’élastographie par IRM existent,
ce qui permet d’avoir des algorithmes de visualisation de la propagation des ondes de
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cisaillement.
Une autre piste de développement serait d’induire un courant électrique grâce à
un champ magnétique variable, comme cela est fait dans la technique de Tomographie
Magnéto-Acoustique par Induction Magnétique. Le courant électrique risque cepen-
dant de ne pas être induit en un endroit précis mais dans tout un volume. Par exemple,
on pourrait induire des ondes de cisaillement dans le cerveau de cette façon, d’autant
plus si le courant électrique est créé par induction magnétique.
Il est difficile de prévoir aujourd’hui quel est l’aspect le plus intéressant de l’image-
rie d’ondes de cisaillement générées par force de Lorentz. Nous avons proposé d’uti-
liser le phénomène pour des techniques d’élastographie dynamique, et ainsi observer
des ondes de cisaillement en profondeur – mais les variations de conductivité électrique
dans les tissus peuvent perturber la localisation exacte de la source.
L’autre aspect est la détection d’inhomogénéités de conductivité électrique. Les der-
nières manipulations a montré que l’on peut détecter des inhomogénéités. Plusieurs
pistes se présentent : essayer de localiser la source des ondes de cisaillement par retour-
nement temporel ; ne regarder que les premières images de déplacements, juste après
injection de courant ; augmenter la fréquence de l’impulsion ultrasonore, afin de gar-
der un déplacement par force de Lorentz mais empêcher toute propagation par onde
de cisaillement ; envoyer un signal blanc et à partir des mouvements d’amplitude sta-
tistiquement plus élevées, en déduire les zones les plus conductrices. Cette dernière ap-
proche profitera certainement des développements de l’élastographie passive au sein
du laboratoire qui utilise des techniques de corrélation puissantes.
Applications de la force de Lorentz en acoustique médicale 131

CHAPITRE 5
Conclusion
5.1 Bilan général
Cette thèse s’est intéressée à plusieurs applications de la force de Lorentz pour
l’acoustique médicale. L’intérêt de la force de Lorentz est de relier un mouvement mé-
canique à un courant électrique via un champ magnétique. Cette force a été appliquée
en acoustique médicale, qui regroupe l’utilisation d’ondes acoustiques pour l’image-
rie médicale et la thérapie. Les trois principales applications étudiées sont liées par la
même physique, mais ont chacune leurs spécificités propres : la métrologie et la mé-
canique des fluides pour la première partie, l’impédance électrique des tissus et les
méthodes de reconstruction ultrasonore pour la deuxième, ou encore l’élastographie
pour la troisième.
La première application envisagée dans cette thèse a été l’étude d’un hydrophone
ultrasonore basé sur la force de Lorentz. Une étude théorique a donné une relation
entre la vitesse d’un fluide due à une onde acoustique et la vitesse d’un fil placé dans ce
fluide. A partir de cette relation, une preuve de concept expérimentale a été envisagée.
Puis, un prototype d’hydrophone a été fabriqué et caractérisé en suivant notamment
une norme internationale, sur des aspects de résolution spatiale, de réponse fréquen-
tielle, de directivité, de sensibilité, de résistance à haute pression et d’influence de la
taille des fils. Le principal avantage de l’hydrophone réside dans sa résistance à haute
pression, tandis que le point principal à améliorer concerne la réponse fréquentielle
haute, limitée pour l’instant à environ 1 MHz.
La deuxième application étudiée a été une technique d’imagerie médicale introduite
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sous le nom d’ “Imagerie par Effet Hall” en 1998, renommée “Tomographie d’Impé-
dance Electrique par Force de Lorentz” dans cette thèse car le phénomène étudié ne
relève pas strictement de l’effet Hall. Cette technique permet d’obtenir une image de
l’impédance électrique des tissus, qui offre potentiellement un bon contraste entre les
différents types de tissus, les tissus sains ou pathologiques, les tissus chauffés ou non,
etc. Elle utilise des ultrasons focalisés dans un tissu biologique lui-même placé dans
un champ magnétique. La vibration due aux ultrasons dans un champ magnétique in-
duit par force de Lorentz un courant électrique. La mesure de ce courant permet d’en
déduire les variations de conductivité électrique le long d’une ligne ultrasonore. Dans
cette thèse, un dispositif expérimental a été élaboré. Après avoir objectivé le signal,
des images de conductivité électrique de morceau de gélatine et de muscle animal ont
été réalisées. Par la suite, nous avons essayé d’observer la formation d’une lésion ther-
mique grâce au dispositif. Les images obtenues sont de faible résolution spatiale à cause
de la taille importante du faisceau ultrasonore et de la fréquence utilisée mais montrent
néanmoins le potentiel offert par la méthode.
Enfin, une troisième application a été de générer des ondes de cisaillement par force
de Lorentz. Dans cette technique, on injecte un courant électrique dans un tissu biolo-
gique placé dans un champ magnétique. La force de Lorentz induit alors un déplace-
ment, qui se propage à basse fréquence sous la forme d’une onde de cisaillement. Cette
onde de cisaillement peut alors être utilisée pour réaliser des expériences d’élastogra-
phie. Le travail ici a consisté à concevoir la technique, réaliser une étude théorique et
mettre en place un dispositif expérimental. Nous nous sommes tout d’abord assuré que
le signal que nous détections était bien créé par force de Lorentz. Puis, nous avons fait
de l’élastographie ultrasonore par le principe, d’abord sur des échantillons de gélatine,
puis sur des tissus biologiques animaux. Par ailleurs, nous avons remarqué lors des
expériences la possibilité d’obtenir des images de conductivité électrique par la mé-
thode. Des expériences sur des échantillons de gélatine avec inclusion métallique ont
été réalisé comme preuves de concept.
5.2 Chronologie
Le début de cette thèse s’est penché sur la tomographie d’impédance électrique par
force de Lorentz, en se basant sur les précédents travaux d’Amalric Montalibet et de
Jacques Jossinet au sein du laboratoire. L’élaboration d’un dispositif fonctionnel a prati-
quement pris une année, notamment avec l’aide précieuse de Jean-Martial Mari : le cou-
rant électrique induit est en effet très faible et facilement perturbé par des parasites exté-
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rieurs. Les premières mesures étaient faites sur des fantômes de gélatine salée. A cause
de la faiblesse du courant électrique, ces fantômes étaient souvent remplacés par un fil
électrique afin de vérifier les différents éléments de l’expérience (ultrasons, champ ma-
gnétique, amplification) grâce à sa conductivité électriqué élevée. Nous nous sommes
alors aperçus que cela constituait un hydrophone rudimentaire. J’ai donc continué, en
parallèle à la technique d’imagerie, à étudier ce dispositif. Un modèle hydrodynamique
a alors été élaboré avec Bruno Gilles pour relier le courant mesuré à la pression ultraso-
nore. Nous avons finalement opté pour un design à fil long couplé à une technique de
tomographie pour assurer une bonne résolution spatiale. Par la suite, nous avons voulu
réaliser un prototype fonctionnel qui a été caractérisé en suivant les recommandations
d’une norme IEC, avec l’aide d’un stagiaire, Benjamin Roussel. Enfin, deux stagiaires,
Fayssel Hamimi puis Mickaël Parisi, ont participé à l’élaboration de simulations avec
le logiciel Comsol pour mieux comprendre les phénomènes se produisant autour du
fil électrique – certaines expériences donnant des résultats non prévus par notre mo-
dèle hydrodynamique. Cette partie consacrée à l’hydrophone a représenté la majorité
de mes communications scientifiques, avec des présentations à cinq congrès interna-
tionaux dont deux proceedings et deux publications, dans les revues “Applied Physics
Letters” et “IEEE Transactions in Ultrasonics, Ferroelectrics and Frequency Controls”
(actuellement en cours de révision).
Les résultats sur l’imagerie d’impédance électrique ne donnaient cependant pas des
résultats aussi bons qu’espérés, et il m’a été difficile de présenter des résultats particu-
lièrement meilleurs que ceux déjà publiés. Les images résultent d’un compromis entre
plusieurs facteurs : une hausse de la fréquence ultrasonore améliore la résolution spa-
tiale mais diminue l’amplitude des signaux, et il a donc fallu se contenter d’une ré-
solution spatiale de l’ordre du centimètre. Ces expériences ont néanmoins mené à un
article publié dans “Innovation and Research in BioMedical engineering”. Nous avons
un peu étudié la partie théorique avec un stagiaire, Alexandre Petit, sans que les résul-
tats soient confirmés par les expériences. En parallèle, un chercheur et deux doctorants
du département de Mathématiques Appliqués de l’ENS, Habib Ammari, Laurent Sep-
pecher et Pierre Millien, se sont intéressés à une modélisation mathématique du phéno-
mène. Cela a permis de confronter un modèle théorique de la méthode sur des données
expérimentales “réelles”.
Ces résultats présentaient des débouchés moins prometteurs que la méthode en sens
“inverse”, où l’on crée un mouvement à partir d’un courant électrique et d’un champ
magnétique. Cette dernière partie de ma thèse a été initiée avec l’arrivée de Stefan Ca-
theline au laboratoire grâce à son expertise en élastographie. Ainsi, au lieu d’utiliser la
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force de Lorentz en sens inverse à des fréquences ultrasonores, comme le fait l’équipe de
Bin He depuis plusieurs années, nous avons choisi de se placer à basse fréquence pour
créer des ondes de cisaillement. Avec l’aide de Rémi Souchon et d’une stagiaire, Sandra
Montalescot, nous avons réussi après quelques temps à détecter l’onde de cisaillement
recherchée – mais des effets stroboscopiques rendaient les résultats difficilement pré-
sentables tels quels. Nous avons donc poursuivi le travail avec un transducteur mo-
noélément, notamment suite à l’arrivée de Florian Cartellier en stage. Nous pouvions
alors obtenir des images en déplaçant le transducteur ligne par ligne. Cela prenait du
temps, mais on obtenait des films de propagation d’ondes convaincants. L’objectiva-
tion du signal a été un obstacle, car nous n’étions pas sûrs que les mouvements étaient
vraiment dus à un déplacement du fantôme et non pas des électrodes. Puis, avec l’ar-
rivée de l’échographe ultrarapide Verasonics, sur lequel Ali Zorgani et Rémi Souchon
ont beaucoup travaillé, nous avons pu faire des images en mode ultrarapide. Le dispo-
sitif était alors prêt pour faire une caractérisation avancée. Cela a convaincu l’INSERM
de déposer un brevet sur ce sujet, et nous avons ensuite communiqué extensivement
sur ce sujet à la fin de ma thèse : présentation à trois congrès internationaux dont un
proceeding et une publication (actuellement en cours d’écriture).
5.3 Communications scientifiques
Articles dans des journaux à comité de lecture
• Imaging of Shear Waves Induced by Lorentz Force in Soft Tissues,
P Grasland-Mongrain, S Catheline, R Souchon, F Cartellier, A Zorgani, JY Chape-
lon, C Lafon,
Physical Review Letters (soumis)
• Lorentz Force Hydrophone Characterisation,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, B Roussel, A Poizat, JY Chapelon, C
Lafon,
IEEE Ultrasonics, Ferroelectrics and Frequency Control, 2014 (in press)
• Lorentz Force Electrical Impedance Tomography,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, JY Chapelon, C Lafon,
Innovation and Research in BioMedical engineering, 34 (4), pp 357-360, 2013
• Electromagnetic hydrophone with tomographic system for absolute velocity field map-
ping,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, JY Chapelon, C Lafon,
Applied Physics Letters, 100 (24), 2012
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• Ordered packings of bubbles in columns of square cross-section,
S Hutzler, J Barry, P Grasland-Mongrain, D Smyth, D Weaire,
Colloids and Surfaces A : Physicochemical and Engineering Aspects, 344 (1), 2009
(travaux précédant la thèse)
Brevets 1
• Shear Wave Imaging Method and Installation for Collecting Information on a Soft Solid,
S Catheline, JY Chapelon, P Grasland-Mongrain, C Lafon, R Souchon,
Europe n° 13305987.3, 11 juillet 2013
Présentations à des congrès internationaux 2
• Ultrasound velocity mapping with Lorentz Force Hydrophone,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, B Roussel, A Poizat, JY Chapelon, C
Lafon,
Acoustical Society of America Symposium, San Francisco, 1-4 décembre 2013
• Thermal lesion imaging using Lorentz force : Proofs of concept,
P Grasland-Mongrain, S Catheline, R Souchon, F Cartellier, A Zorgani, JY Cha-
pelon, C Lafon,
Acoustical Society of America Symposium, San Francisco, 1-4 décembre 2013
• Imaging of Shear Waves Induced by Lorentz Force in Soft Tissues,
P Grasland-Mongrain, S Catheline, R Souchon, F Cartellier, A Zorgani, JY Cha-
pelon, C Lafon,
International Tissue Elasticity Conference, Lingfield (UK), 1-4 octobre 2013
• Imaging of Shear Waves Induced by Lorentz Force - avec proceeding,
P Grasland-Mongrain, S Catheline, R Souchon, F Cartellier, A Zorgani, S Monta-
lescot, JY Chapelon, C Lafon,
IEEE Ultrasonics, Ferroelectrics and Frequency Control, Prague, 21-25 juillet 2013
• Lorentz Force Hydrophone Prototype Characterization,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, B Roussel, A Poizat, JY Chapelon, C
Lafon,
IEEE Ultrasonics, Ferroelectrics and Frequency Control, Prague, 21-25 juillet 2013
• Electromagnetic hydrophone for high-intensity focused ultrasound (HIFU) measurement
- avec proceeding,
1. Inventeurs par ordre alphabétique
2. En gras : personne ayant fait la présentation
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P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, JY Chapelon, C Lafon,
Acoustical Society of America Symposium, Montréal, 2-7 juin 2013
• Electromagnetic Hydrophone for High Intensity Focused Ultrasound Measurement,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, JY Chapelon, C Lafon,
International Symposium on Thérapeutic Ultrasound, Shanghai, 12-15 mai 2013
(poster)
• Electromagnetic Hydrophone Characterization,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, JY Chapelon, C Lafon,
International Congress on Ultrasonics, Singapour, 2-5 mai 2013
• Electromagnetic tomographic ultrasonic sensor - avec proceeding,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, B Gilles, JY Chapelon, C Lafon,
Acoustical Society of America Symposium, Hong-Kong, 13-18 mai 2012
• Detection of fat tissues with ultrasonically-induced Lorentz force,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, C Lafon,
Acoustics, Nantes, 23-27 avril 2012
• Combination of shape-constrained and inflation deformable models with application to
the segmentation of the left atrial appendage - avec proceeding,
P Grasland-Mongrain, J Peters, O Ecabert,
IEEE International Symposium on Biomedical Imaging, Rotterdam, 14-17 avril
2010 (poster) (travaux précédant la thèse)
Présentations à des congrès nationaux 3
• Lorentz force prototype to characterize HIFU pressure fields,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, JY Chapelon, C Lafon,
Colloque Recherche en Imagerie et Technologies pour la Santé, Bordeaux, 8-11
avril 2013 (poster)
• Détection de gradients de conductivité électrique par ultrasons,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, JY Chapelon, C Lafon,
Colloque Recherche en Imagerie et Technologies pour la Santé, Bordeaux, 8-11
avril 2013 (poster)
• Détection de gradients de conductivité électrique par ultrasons,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, C Lafon,
Journées Imag’in vivo, Lyon, 11-13 décembre 2012 (poster)
• Détection de gradients de conductivité électrique par ultrasons,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, C Lafon,
3. En gras : personne ayant fait la présentation
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Journées Campus Santé, Lyon, 25-26 juin 2012 (poster)
• Détection de tissus adipeux par force de Lorentz induite par ultrasons,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, JY Chapelon, C Lafon,
Journées Signal et Image en Acoustique Médicale, Paris, 1-2 décembre 2011
• Mesure d’anisotropie de conductivité électrique par interaction acousto-magnétique,
P Grasland-Mongrain, JM Mari, C Lafon,
Journées d’Acoustique Physique, Sous-Marine et Ultrasonore, Lille, 8-10 juin 2011
Séminaires grand public
• L’imagerie médicale aujourd’hui... et demain ?,
Ecole Normale Supérieure de Cachan, 2 décembre 2013
Ecole Normale Supérieure de Lyon, 30 janvier 2013
• La recherche en imagerie médicale,
Ecole Normale Supérieure de Cachan, 10 mars 2011, 16 février 2012, 14 février
2013 (3 séminaires)
Prix et distinctions
• 2e prix meilleure présentation étudiante, Acoustical Society of America Symposium,
Montréal, 2-7 juin 2013
• Prix jeune chercheur, Colloque Recherche en Imagerie et Technologies pour la Santé,
Bordeaux, 8-11 avril 2013
• Prix du meilleur poster, Journées Imag’in vivo, Lyon, 11-13 décembre 2012
• Prix du meilleur poster, Journées Campus Santé, Lyon, 25-26 juin 2012
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Annexe : Calcul du déplacement
pour une force ponctuelle
Il est intéressant de connaître la solution de l’équation de Navier pour une force
ponctuelle, avec f(t) une fonction temporelle quelconque. On suppose pour le moment
qu’elle est orientée une direction X.
ρ
d2u
dt2
− (K + 4
3
µ) grad div u− µ rot rot u = f(t)δ(r) (1)
Le calcul de cette équation est donné dans un livre de Aki et Richards [5]. Le prin-
cipe consiste décomposer le vecteur déplacement comme u = grad(φ) + rot(ψ), et on
cherche les potentiels φ et ψ associés. On commence par effectuer la même décompo-
sition pour le terme source, afin d’obtenir les potentiels dits de Helmholtz correspon-
dants. On peut montrer que l’on a la décomposition suivante où l’on note r = ‖r‖ la
norme du vecteur r :
f(t)δ(r) = grad(Φf ) + rot(Ψf ) (2)
avec :
Φf (r, t) = −
‖f(t)‖
4pi
∂
∂x
(
1
r
)
Ψf (r, t) =
‖f(t)‖
4pi
(
0, ∂∂z
(
1
r
)
, − ∂∂y
(
1
r
)) (3)
On peut alors réécrire (1) comme deux équations portant sur les potentiels φ et ψ.
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ρ
d2φ
dt2
− (K + 43µ) ∆φ = −‖f(t)‖4pi ∂∂x
(
1
r
)
ρd
2ψ
dt2
− µ ∆ψ = ‖f(t)‖4pi
(
0, ∂∂z
(
1
r
)
, − ∂∂y
(
1
r
)) (4)
L’étape suivante consiste à résoudre (4). On obtient alors les potentiels suivants, où
l’on a posé vp =
√
K+ 4
3
µ
ρ et vs =
√
µ
ρ .
φ(r, t) = − 1
4piρ
∂
∂x
(
1
r
)∫ r
α
0
τ f(t− τ) dτ
ψ(r, t) = − 1
4piρ
(
0,
∂
∂z
(
1
r
)
, − ∂
∂y
(
1
r
))∫ r
β
0
τ F (t− τ) dτ
(5)
On passe ensuite à des directions quelconques i, j à la place de X, Y et Z. La der-
nière étape du calcul consiste à reconstruire u = grad(φ) + rot(ψ), et avec rir =
∂r
∂ri
et
∂2
∂ri ∂rj
1
r =
(
3rirj
r2
− δij
)
:
ui(r, t) =
1
4piρr3
(
3rirj
r2
− δij
)∫ r/vs
r/vp
τ f(t− τ) dτ
}
champ proche
+
1
4piρv2pr
rirj
r2
f
(
t− r
vp
) }
onde de compression
+
1
4piρv2sr
(rirj
r2
− δij
)
f
(
t− r
vs
) }
onde de cisaillement
(6)
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Abstract
The ability of the Lorentz force to link a mechanical displacement to an electrical
current presents a strong interest for medical acoustics, and three applications were
studied in this thesis.
In the first part of this work, a hydrophone was developed for mapping the particle
velocity of an acoustic field. This hydrophone was constructed using a thin copper wire
and an external magnetic field. A model was elaborated to determine the relationship
between the acoustic pressure and the measured electrical current, which is induced by
Lorentz force when the wire vibrates in the acoustic field of an ultrasound transducer.
The built prototype was characterized and its spatial resolution, frequency response,
sensitivity, robustness and directivity response were investigated.
An imaging method called Lorentz Force Electrical Impedance Tomography was
also studied. In this method, a biological tissue is vibrated by ultrasound in a magnetic
field, which induces an electrical current by Lorentz force. The electrical impedance of
the tissue can be deduced from the measurement of the current. This technique was
applied for imaging a gelatin phantom, a beef muscle sample, and a thermal lesion in a
chicken breast sample. This showed the method may be useful for providing additional
contrast to conventional ultrasound imaging.
Finally, this thesis demonstrated that shear waves can be generated in soft tissues
using Lorentz force. This work was performed by applying an electrical current with
two electrodes in a soft solid placed in a magnetic field. Shear waves were observed in
gelatin phantom and liver sample. The speed of the shear waves were used to compute
elasticity and their source to map the electrical conductivity of the samples.

Résumé
La capacité de la force de Lorentz à relier un déplacement mécanique à un courant
électrique présente un intérêt certain pour l’acoustique médicale, et trois applications
ont été étudiées dans cette thèse.
Dans la première partie de ce travail, un hydrophone a été développé pour effectuer
des champs de vitesse acoustique. Cet hydrophone était constitué d’un fil de cuivre
vibrant dans un champ magnétique. Un modèle a été élaboré pour déterminer une
relation entre la pression acoustique et le courant électrique mesuré, qui est induit par
force de Lorentz lorsque le fil vibre dans un champ acoustique. Un prototype a ensuite
été conçu et sa résolution spatiale, sa réponse fréquentielle, sa sensibilité, sa résistance
et sa réponse directionnelle ont été examinées.
Une méthode d’imagerie appelée Tomographie d’Impédance Electrique par Force
de Lorentz a aussi été étudiée. Dans cette méthode, un tissu biologique est déplacé par
ultrasons dans un champ magnétique, ce qui induit un courant électrique par force de
Lorentz. L’impédance électrique du tissu peut ensuite être déduite de la mesure du cou-
rant. Cette technique a été appliquée pour réaliser des images d’un fantôme de gélatine,
d’un muscle de bœuf, et d’une lésion thermique dans un échantillon de poulet. Cela a
montré que la méthode est potentiellement utile pour fournir un contraste supplémen-
taire à des images ultrasonores classiques.
Enfin, cette thèse a démontré que des ondes de cisaillement peuvent être générées
dans des tissus mous par force de Lorentz. Cela a été réalisé en appliquant un courant
électrique par deux électrodes dans un solide mou placé dans un champ magnétique.
Des ondes de cisaillement ont été observées dans des échantillons de gélatine et de foie.
La vitesse des ondes de cisaillement a été utilisée pour calculer l’élasticité et leur source
pour cartographier la conductivité électrique des échantillons.
